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Ce mémoire a pour but de présenter une nouvelk approche de modélisation du 
signai uitrasonore rétrodinusé par le sang. Ce projet étudie plus particulièrement l'effet de 
l'arrangement spatial des diniiseurs sur la puissance du signal rétrodiflciisé. Le modèle 
proposé tient compte des interférences acoustiques entre les d i n i n m s  échos provenant de 
chacun des globules rouges. Ces intafikences sont déterminées par l'orgmisation spatiaie 
des globules rouges, qui varie selon le niveau d'agrégation .et les conditions d'écoulement. 
Le modèle est basé sur une approche système où la puissance du signal ultrasonore 
rétrodfisé par les giobules rouges dépend des caractéristiques de l'insaument de mesureY 
de celies des diflùseurs ainsi que de celles du tissu (volume de sang). L a  fonction 
caractéristique du tissu est déterminée par la géométrie des diaiseurs et leur organisation 
spatiale. L'arrangement spatial des globules rouges ne formant pas d'agrégats a été défini 
à partir de la théorie du facteur d'empactage @ockm@. Ce paramètre découle de 
l'équation de Percus-Yevick, qui décrit I'organisation spatiale de sphères rigides. Dans le 
cas d'agrégation érythrocytaire, l'organisation spatiale des dif]Liiseurs a été déterminée à 
l'aide d'un modèle de simulation. 
La deuxième partie du projet traite spécifiquement de r&et de l'agrégation 
érythrocytaire sur la puissance ultrasonore. L'agrégation des globules rouges est un 
processus réversible qui se produit de façon n o d e  dans les vaisseaux sanguins. II est 
connu qu'un niveau anormalement élevé d'agrégation est d é  à diverses pathologies 
vasculaires, d'où l'intérêt de développa un outil de diagnostic permettant de c a r a ~ t ~ s e r  le 
niveau d'agrt5gation chez un individu. Une nouvelle méthode de sunulation a été 
développée dans le cadre de ce projet de maiatrise. L'approche proposée permet de définir 
la fondon caractéristique du tissu dans le cas d'agrégation érythrocytaire- Initialement 
disposés de façon aléatoire, les globules rouges sont ensuite déplacés de façon itérative 
jusqu'à ce que la tadie moyenne des agrégats atteigne un état stable. Les positions des 
particules sont mises à jour en tenant compte du profil de vitesse de ltécoulement, des 
forces de répulsion électrostatique a des forces d'adhésion- Les forces d'adhésion et de 
répulsion dépendent de la distance qui sépare les particules. En utilisant le modèle de 
simulation du signal acoustique introduit précédemment, la fonction caractéristique du 
tissu permet de prédire la puissance rétrodfisée pour différentes conditions 
expérimentales décrites ci-après. 
Les résultats obtenus dans le cadre de cette étude ont d'abord permis de valider le 
modèle, en comparant les résultats de simulations avec des résultats expérimentaux 
connus. Les résultats obtenus dans la première partie du projet ont permis de mieux 
comprendre le comportement de la puissance ultrasonore retrodfisée par des globules 
rouges non agrégés en fonction de l'hématocrite, du volume des df iseurs  et de la 
fréquence de l'onde ultrasonore- Une nouveUe approche théorique de modélisation, dans 
laquelie les positions des globules rouges sont représenttks par une série dtimpulsions est 
également proposée. Cette approche permet notamment de mieux comprendre l'&kt de la 
fiéqueme ultrasonore sur la fonction caractéristique de l'arrangement spatial des 
diffuseurs. En effet, h théorie de Percus-Yevkk proposée dans la littérature neglige ce 
paramètre en proposant un fàcteur d'empaquetage invariant en fréquence- 
Dans la demière partie du projet, des simulations ont été effectuées afin de préciire 
les caractéristiques de l'agrégation éxyti~ocytaire pour un écoulement de Couette (plan- 
plan) à 40 % d'hématocrite. Les simdations ont CtC réalisées pour des taux de cisaillement 
variant de 0.01 s-' à 10 s-l, des angles dtinsoni6ication de O* a 90° et une fréquence de 
30 M&. Pour chaque simulation, la taille moyenne a la taiile maximale des agrégats, la 
variance du nombre de particules par agrégat, la dimension hctale7 la variance du nombre 
de particules par voxel a la puissance rétrodiffusée ont été calculées. Les simulations 
donnent un niveau d'agrégation érythrocytaire fàiile à bas cisaillement, maximal autour de 
0.8 s*' et décroissant pour des valeurs supérieures de cisaillement. Ces réniltats sont en 
accord avec la littérature qui suggère que des valeurs intermédiaires de cisaillement 
favorisent l'agrégation des globules rouges, mais que des valeurs plus élevées de 
cisaillement e n m e n t  leur désagrégation- 
La valeur maximale de puissance rétrodîftùsie est obtenue pour les niveaux 
d'agrégation les plus élevés, tel que prévu par la littérature. Le comportement de la 
puissance simulée en fonction du c i d e m e n t  est dépendant de i'angle d'insonification. 
Cela résulte de l'arrangement macroscopique des agrégats, c'est-à-dire de L'alignement des 
rouleaux selon la direction d'écoulement- Nos simulations démontrent, contrairement a ce 
qui est généralement admis dans la littérature, que la puissance n'est pas toujoun 
propoaiome1Ie à la variance du nombre de partides par voxel en présence d'agrégation- 
La modélisation proposée donne une nouvelle approche pour comprendre les paramètres 
rhéologiques qui affiectent la puissance ultrasonore- 
This thesis presents a new approach to modehg the ultrasound signal 
backscattered by blood. This project more specificaiiy studies the effêct of the spatial 
arrangement of the scatterers on the power of the backscattered signal- The model is that 
of a system-baseci approach which considers amustic interferences between the dinerent 
echoes that corne nom epch red blood au. Acoustic interferences are determineci by the 
spatial arrangement of the scatterers, which is related to the aggregation level and fiow 
conditions. Using this mode4 the backscattered power is descn'bed by the system and 
tissue (blood volume) characteristics. The tissue hct ion considers the geometxy of the 
scatterers and their spatial arrangement The spatial distribution of non-agpgating red 
blood cells is defined using the packing factor. The Percus-Yevick equation, which 
describes the spatial arrangement of rigid spheres, was used to derive this parameter. 
The second part of the project directly concerns the effkct of red blood di 
aggregation on the backscattered power. Red blood c d  aggregation is a revemible 
phenornenon that n o d y  occurs in blood vessels. It is known that an abnormaliy high 
level of aggregation is associateci with vasailar pathologies. There is thus an interest to 
develop a diagnostic tool that would aliow the characterization of the red blood ceil 
aggregation level. A new simulation method was developed to daamine the tissue 
bc t ion  in the case of r d  blood c d  aggregation. In a fkst step, the red blood celis are 
randornly distriiuted- The positions of the particIes are then updated until the mean size 
of the aggregates reaches a *le m e .  At each iteration, the positions of the r d  blood 
c d s  are determined by taking into account the velocity profile, and the adhesive and 
electrostatic repulsive forces. The adhesive and repulsive forces are each a fiindon of the 
distance between red blood celis. Ushg the simulation model introduced previously, the 
tissue hction d o m  the prediction of the backscattered power under different 
experimental conditions 
The simulation results were compareci to experimentd data to vaüdate the model. 
Simulation results were also presented in the f5st part of the project to study the effects of 
hematocrit, volume of the scatterers, and amustic frequency on the backscattered power. 
A new theoretical approach based on the point process theory was also proposed. This 
approach lads to a more accurate definition of the fùnction characterizhg the spatial 
arrangement of the scatterers, as a fiinaion of the acoustic fhquency The packing factor 
proposed in the literature is fiequency invariant. 
In the second part of the project, simulations were peflorxned to predict the 
characteristics of red blood di aggregation in a Couette fiow at 40 % hematocrit. Shear 
rates ranging fiom 0.01 s-' to 10 s-' were simulated using a 30 M H i  transducer at O0 and 
90". The mean and maximum size of the aggregates, the variance in the number of d s  
per aggregate, the fhctai dimension, the variance of the local celi concentration, and the 
backscattered power were calculated for each simulation. Aggregation levels obtained by 
simulation were Iow at 1ow shear rates, reached a maximum towards 0.8 s-', and d e c d  
for higher shear rates. G o d  agreement wu obtained between smnilation r d t s  and 
experhentd results, since it was shown in the fiterature that the maximum aggregation 
level is obtained at intermediate shear rates, and tbat higher shear rates lead to red blood 
c d  disaggregation. 
As expected, the maximum backscattered power was obtained for the highest 
aggregation levels. Simulation results suggest that the backscattered power is a timction 
of the hsonification angle. This r d t s  fiom the macroscopic arrangement of the 
aggregates, Le. aggregates aügned in the direaion of the flow. Simulations show, as 
opposed to what is usuaüy admitted in the literatun, that the backscattered power is not 
always proportional to the variance in the mean nurnber of particles per voxel, in presence 
of red blood ce11 aggregation. The proposed simulation method is of interest to better 
understand how rheologicai parameters affect the backscattered ultrasound power. 
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Taux de cisaillement- 
Déviation du nombre de globules rouges dans un voxel i par rapport à n. 
Compltssl'b'ié des particules. 
Compccssl'bilité du d e u  environnant- 
Valeur moyenne de compressiiite- 
-té des particules. 
Densité du milieu environnantt 
Valm moyenne de densité. 
Volume du voxel, 
Volume insonifié. 
Angle solide de détection 
Section de difnision diffiërentielle (d@ierenti'smtten'ng cross-section). 
Section moyenne de rétrod'ision (m (1 80"). backattering cross- 
section). 
Section de r t t r o ~ s i o n  du ieme globule rouge (or (180°)) 
Déviation standard représentant la M i e  du difntseur selon x. 
Déviation standard représentant la taille du difiseur selan y. 
Déviation standard représentant la M i e  du diffiseur selon S. 
Force de cisaillement. 
Viscosité. 
Moyenne de la fonction de densité de distribution. 
Densité moyenne des impulsions. 
Longueur d'onde. 
Valeur moyenne de la longueur d'onde dans le milieu. 
Décalage de phase. 
Décalage en muence (associée a Ia vélocité du voxel via)). 
Fréquence angulaire, 4 = 2# 
Déviation standard représentant h largeur de bande. 
Déviation standard représentant la longueur de l'impulsion. 
Déviation standard représentant la hauteur du âiisceau d'ultrason. 
Fonction de densité (Renewaï 
Fonction d'autocorrélation, 
Spectre de densité de puissance- 
Chapitre I : Introduction 
Ce mémoire de maintrise traite du signai ultrasonore rétrodiflttsé par le sang qui est 
déterminé par des patrons d'int&érenas lvaustiques complexes. En raison de la densité 
très élevée des globules rouges dans le sang, le comportement de la puissance 
rétrodiffùsée est difficilement prévisile. Les intdérences acoustiques (destructrices ou 
constructives) entre les dinérents échos provenant de chacun des globules rouges, 
dépendent de leur organisation spatiaie. En l'absence d'agrégation erythrocytaire, 
hrrangement spatial est principalement detaminé par la géométrie des globules rouges et 
les conditions d'écouiement. L'organisation des globules rouges est grandement affectée 
par la capacité des particules à former des agrégats- De plus, le signal ultrasonore est 
affecté par la fréquence acoustique, l'hématocrite et la taille des dificirseurs. 
Une meilleure compréhension des mécanismes de rétrodiffusion pourrait permettre 
de développer de nouveaux outils de diagnostic. Par exemple, les ultrasons pourraient 
être utilisés aiin de caractérisa le niveau d'agrégation erythrocytaire de fhçon non 
e5active. Ce type d'application présente beaucoup d'intérêt, car un niveau anormalement 
élevé d'agrégation est associé à l'athérosclérose coronarienne [24. De nombreuses 
études cliniques confirment une relation entre lliyperagrégation éxythrocytaire et 
l'hyperlïpidémie 17-91, l'hypertension [IO-141, le diabète [ 15-2 13, les pathologies 
akébrovdaires  122-281 a la formation de thromboses 129-331. 
Ii est connu que la puissance ultrasonore varie en fonction du niveau d'agrégation, 
Lequel dépend des conditions d'icouiement. Cependant, i'Hi du flot sur la forme, la taik 
et l'arrangement spatial des agrégats demeure peu documenté. Plusieurs études ont été 
réalisées afin de mieux comprendre le comportement du signai ultrasonore en fonction du 
"veau d'agrégation 1341. En raison des diverses morphologies que peuvent prendre les 
agrégats, iI reste difficile de prédire l'&et de i'agrégation &ythr@e sur k puissance 
rétrodifhsée. Expérimentalement, il est difiide de connaître avec précision la forme, la 
taille a l'arrangement spatihl des agrégats, #ou l'intérêt de développer des modèles 
théoriques et de simulation. Jusqu'à maintenant, aucune approche de  simulation proposée 
dans la littérature n'a permis de reproduire adéquatement l'ensemble des mesures 
expérimentales. Le développement d'un modèle efficace fisditerait donc la compréhension 
des mécanismes fondamentaux de rétrodiilbsion, 
Le but du présent projet est de développer une nouvelle approche de modélisation 
du signal ultrasonore r é t r d i s é  par les globules rouges. Ce projet &die plus 
particulièrement L'effet de I'arrangement spatial des diffuseurs sur la puissance ultrasonore 
rétrodiisée. L'approche de modélisation permet d'étudier l'effet de la fréquence 
ultrasonore, de la taille des diaisairs a de l'hématocrite. Ce projet s'intéresse également 
à l'agrégation érythrocytaire en écoulement. Un nouveau modèle est présenté dans le 
cadre de ce mémoire. Ce modèle permet de prédire i'amngement spatial des globules 
rouges en fonction du niveau d'agrégation Qythrocytairrocytairr L' pp oche de modélisation 
3 
permet @dement de prédire la puissance rétrodiffiisée pour différentes conditions 
Le present document est stmctwé de la fkpn suivante : le chapitre deux présente 
une revue de la littérature nécessaire à la comprelension du projet. Le chapitre trois, 
présent6 sous forme d'article, décrit la mithode de modéIidon proposée pour simuler le 
signal ultrasonore rétrodBÙsé par des globules rouges ne formant pas d'agrégats. Dans ce 
chapitre, plusieurs résultats de simulations sont prisaités afin de mieux comprendre les 
mécanismes de base de la rétrodiflnisi~n~ Les e n * s  de la fiéquence ultrasonore, de la taille 
des diifûseun et de 1'hémato"te sont étudiés. Fidernenit, le chapitre quatre propose un 
modèle pemettant de prédire l'organisation spatiale des globules rouges et la puissance du 
signal ultrasonore rétrodiffusé en présence d'agrégation érythrocytaire. Des résultats de 
simutations obtenus à 40 % d'hématocrite et à différents taux de cisaillement sont 
présentés. Les &kts de la taiüe, de la morphologie et de la variance de la concentration 
locale des globules rouges sur la puissance sont étudiés. M e t  de la fiéquence et de la 
direction de propagation de l'onde acoustique est également analysé. Une discussion 
générale de l'ensemble des résultats est présentée au dernier chapitre. 
Chapitre II : Revue de la littérature 
Ce chapitre présente une revue exhaustive des notions pertinentes à la 
compréhension du projet Il traite de l'application des ultrasons à la biorhéologie sanguine, 
de L'écoulement sanguin, de l'agrégation éryihro~yraire, de la modélisation théorique et des 
approches de simuIatiation du signai ultrasonore rétrodiflbsé par le sang ainsi que de la 
modlsation de l'agrégation de particules en suspension. 
2.1 Application des ultrasons la biorh4ologie sanguine 
Le potentiel des ultrasons comme outii de diagnostic est connu depuis plus de 
trente ans dans le domaine médical. À ce jour, plusieurs techniques basées sur les 
ultrasons om été développées a sont utilisées dans divers domaines de la médecine, dont 
la biorhéologie' sanguine. Ces techniques nécessitent différentes méthodes de traitement 
du signai, teile l'analyse spectrale ou la théorie statistique. Il est possible, par exemple, 
d'estimer la vélocité du flot sanguin à partir de la néquence du signal ultrasonore 
rétrodiisé. Ce p ~ c i p e  st connu sous le nom d'effet Doppler. Un autre exemple 
d'application des ultrasons qui suscite beaucoup d'intérêt dans le domaine de la 
biorhéologie est I'imagerie des vaisseaux sanguins. 
-- 
1 La biorhéalogie est ll&ude & la d t f o ~ o n  et des proprietis de IticouIement & @mes ou de 
matériaux biologiques (source, Biorlieo@ty)- 
Les ultrasons sont des vibrations mécaniques se propageant à travers un milieu à 
une fiéquence d'oscillations supérieure à 20 kBz Les appareüs médicaux utilisent une 
fiéquence variant de 2 à 30 MHz environ Le fiont d'onde incident traverse les tissus 
humains à une vitesse c, égale à I /  JE, où po a a sont respectivement la densité et la 
compressibilité du milieu+ Dans le sang, Ponde acoustique se propage approximativement 
à 1570 mls PSI. Une partie de a fkont d'onde est réfléchie aux intefices 
d'inhomogénéités d'impédance acoustique du tissu, Le. par les variations de  densité a de 
compressibilité. Le tableau 2.1 présente les valeurs de dcnrité et de compressibilité des 
globules rouges, du plasma et diuie solution saüne [3q. 
Tableau 2.1 Densités et compressibilités des globules rouges, 
du plasma a d'une solution saline. 
Dans le sang, le signal ultrasonore est principalement rétrodifftsé par les globules 
rouges. Les autres particules en suspension dans le sang, telles que les plaquettes a les 









3 4.1 xl O-= cm2/dyne 
40.9 xl O-* cm2/dyne 
44.3 x1 O-" cm2/dyne 
qu'elles sont respectivement de plus petites tailles et beaucoup moias nombreuses. Un 
érythrocyte humain a la fome d'un disque biconcave de 87 pm3 de volume moyen, de 
8 pm de diam&& et de 2 d'épaisseur son point le plus épais Dq. La morphologie 
d'un érythrocyte est représentée à la figure 2.1. 
Figure 2.1 Morphologie dim globule rouge humain. 
Les globules rouges occupent en moyenne entre 40 % et 45 % du volume total du 
sang humain- On appelle hématocrite 0 Ie volume occupé par les globules rouges par 
unité de volume total du sang. En présence de certaines conditions pathoIogiques et 
chiques, comme L'anémie, la polycyth&niey ou fa thérapie par hérnodiiution, 
l'hématocrite peut varier considérablement, soit de 25 % à 70 % environ [38J9]. 
Les deux caractéristiques déterminant le comportement d'une onde acoustique se 
propageant dans un milieu donné sont i'tlasticit6 et l'inertie du milieu [37]. La 
compressibilité (a) est une mesure de l'élasticité du milieu et la densité (p,), une mesure 
de l'inertie. La théorie de propagation des ondes repose sur trois équations 
fondamentales : l'équation de continuitk, l'équation d'Euler (conservation des moments) 
et l'équation d'état Ces &pafi011~ conduisent B l'4uation d'onde acoustique k k i s é e .  
Pour plus de détails sur cette théorie, la r é f i c e  suivante présente un chapitre detailié sur 
le sujet L ' w o n  d'onde awustïque ilnéari0& s'écrit de la façon suivante : 
où àiv représente i'opératew divergai- p représente l'onde de pression et t, le temps. 
On appeiie r&odi&sion de Rayleigh le phénomène qui se produit lorsqu'une onde 
ultrasonore rencontre un obstacle de beaucoup plus petite taille que la longueur d'onde 
incidente. La Longueur d'onde (2.) est définie par c If: où c est la vitesse de propagation 
de l'onde acoustique et f sa fréquence. Lorsque le faisceau acoustique rencontre un 
obstacle de petite taille, une partie du signal incident est diffusée dans toutes les directions. 
La section de rétrodiasion diEérentieUe est, par définition, la puissance rétrodiffusée par 
un seul dinusair par angle solide par unité d'intensité de L'onde incidente. Dans le cas de 
la diffusion de Rayleigh, ce coefficient est proportionneI au volume carré du difisair a à 
la muence élevée à la puissance quatre de ronde acoustique incidente. Deux methodes 
de calcul permettent de déterminer, à partir de l'équation d'onde acoustique, la section de 
rétrodfision pour un tel diseur  [37,40]. La première méthode est basée sur les séries 
de Bessel. Dans ce cas, le problème est simplifié en faisant l'hypothèse que l'obstacle 
rencontré est une sphère de rayon a- Soit R la distance entre le point d'observation et la 
sphère, et k le nombre d'onde égal à 2 d 2 .  Pour kR >> 1 et ka 1, la section de 
rétrodiffusion diffhtieile ed peut dors s'écrire efl : 
où 8 est l'angle entre l'onde incidente et l'onde réfikhie, Y, = (4/3)zd est le volume du 
diflkseur, ic est la longueur d'onde, s et représentent respectivement la compressibilité 
des particules et ceile du milieu environnant, a p, et p, lem densités respectives. 
La seconde méthode est applicable à des obstacles de forme arbitraire- Elle f ~ t  
appel aux fonctions de Green pour dtcrire l'onde de pression d i ï s é e  par un milieu 
continu faiblement inhomogène du point de vue acoustique. Dans ce cas, on suppose que 
les inhomogénéités n'affectent pas l'onde incidente et que celle-ci sera la même que celle 
du milieu homogène. De plus, on suppose que le signal di& d'un point n'interagira pas 
avec le reste du milieu. La première approximation de Born, qui est valide pour le sang, 
exprime ces conditions a permet de simplifier considérablement le calcul. À la suite de 
cette approximation, on obtient [37l : 
Ces deux équations (2.2 et 2.3) ont une forme similaire et, pour une dinérence de 
densité tendant vers zéro, leurs résultats sont équivalents. On utilise généralement 
l'équation 2.3 pour modéliser le comportement du fkisceau ultrasonore rétrodiffusé par le 
-g. 
2.2 Écoulement sanguin 
2.2.1 f coulement dans un vaisseau 
L'écoulement du sang varie maJidérablement avec la taille des vaisseaux sanguins, 
aux bifbcations des missaux, ou encore a présence de sténoses ou d'autres pathologies 
vasculaires- Ua écoulement normal est caractérisé par un flw. laminaire, où Ia vélocité des 
globules rouges est mimmale près des parois et croît régulièrement jusqu'à devenir 
maximale au centre du vaisseau. Le profil de vitesse dans un conduit rectiiigne est 
caractérisé par l'absence de composantes radiales de vélocité, c'est-à-dire que les globules 
rouges se déplacent seulement dans le sens du flot- Le protil de vitesse en fonction de la 
distance radiale est diait  par l'équation suivante 1411 : 
v(r) = V- (1 - (2r f D) m), (2-4) 
où r est la distance radiale à partit du centre du vaisseau, Y, est la vitesse maximale au 
centre, D est le diamitrr du vaisseau et n est egai à 2 pour un profil parabolique et 
supérieur à 2 pour un profil aplani. n a été observe expérimentalement que la valeur de n 
était supérieure à 2 en présence d'agrkgation erythrocytaire [42]. Dans ce cas, le profil 
devient plus aplati au centre du tube à cause de I'enet visqueux de l'agrégation 
erythrocytaire 1381. La figure 2.2 montre l'allure du prof3 de vitesse dans un 
ayant un diamètre de IO mm a pour deux valeurs de n différentes. 
Figure 2.2 Mure du profil de  vitesse en fonction de la position 
radiale pour n = 2 (-) et n = 4 ( 0  - 0). 
Le taux de cisaillement y représente le gradient radial de vitesse et est décrit par 
l'équation suivante : 
y(r )=c iv /&,  (2-5) 
où v est la vélocité du fluide et r est la position radiale. Pour un bulement laminaire, en 
combinant les équations 2.4 et 2.5, le taux de c idement  devient : 
lu (r)l=n-v,,r(*') / ( ~ / 2 ) ?  (2-6) 
Pour un flot parabolique, le taux de c i d e m e n t  varie linéairement en fonction de 
la position radiale. Pour un profil de vitesse aplani, la relation tend vers une parabole 
aplanie. La viscosité p (en centipoise, cP) d'un Liquide représente la résistance qu'il 
exerce à i'application d'un taux de cisaillement dome. Pour des fluides newtoniens, la 
valeur de la viscosité est constante peu impoite le taux de cisaillement. Cependant, le sang 
n'est pas un fluide newtonien et sa viscosité décroît pour des vdeurs croissantes du taux 
de cisaillement [43,44]. Le caractère non newtonien du sang résulte de sa capacité à 
former des agrégats et de ia déformabüite des globules rouges. Il est admisy diine part, 
que la viscosité élevée du sang à de fhiifes taux de cidernent résulte de l'agrégation 
réversible des globules rouges et, d'autre part, que la viscosité à des taux de cisaillement 
eleves est déterminée par la déformabilité des globules rouges [45]. La figure 2.3a illustre 
l'effet de i'agrégation exythrocytaire sur la viscosité, et la figure 2.3b. l'effkt de la 
déformabiüté des globules rouges. Cet aspect sera détaillé dans la &on suivante qui 
porte spécifiquement sur l'agrégation érythrocytaire. Une autre débition importante est 
la force nécessaire pour produire un taux de cidement  donné dans un fluide. Cette force 
proportiomeUe à la viscosité est donnée par : 
? = P z  (2-7) 
où r est la contrainte de cisaillement, en dynes / cm2. 
Taux de cidement (y) en s-' 
a) b) 
Figure 2.3 Relation entre la viscosité et le taux de cisaillement pour a) 
des globules rouges formant des agrwts (A) et ne formant 
pas d'agrégats (O) et b) des globules rouges rigides ne 
formant pas d'agrégats. Figure m d i  de [46& 
Dans des conditions normales d'écoulement, le flot sanguin est laminaire, mais dans 
certains cas, en avai d'une irrégularité comme une sténose, ou pendant une période 
d'exercice où le dibit augmente, on obme de la turbulence. Cette condition 
hémodynamique est caractérisée par un déplacement disordome des globules rouges. 
Pour donner une indication du type de flot (laminaire ou turbulent), on fit référence en 
mécanique des fluides au nombre de Reynolds qui est fonction de la viscosité du sang (p), 
de la vitesse moyenne (Y), du diamètre interne du vaisseau @) et de la densité du sang 
(AS- Le nombre de Reynolds, décrit pour un écoulement stationnaire, est donné par 
l'équation suivante [4q : 
Un nombre de Reynolds irifenicur à 2000 indique génedement la présence de flot 
laminaire et, dans le cas contraire, la présence de flot turbulent. 
2.2.2 Écoulemant de Couette (type plamplan) 
Il est possible de génerer un écoulement in vitro à l'aide de deux plaques parallèles. 
En conservard une des deux plaqua immobile a en induisant une vitesse de rotation à 
l'autre, on peut ginaa un bulement de type plan-plan. Ce type de flot est caractérisé 
par un taux de cisaillement constant- La vitesse d'écoulement est nulle à la paroi h o b i l e  
et maximale à la paroi en rotation. Dans a cas, la vélocité du fluide est démite par 
l'équation suivante : 
vFI = rh. (2.9) 
ou h représente la distance par rapport à la plaque immobile. 
L'agrigation érythrocytaire est un phénomène physiologique important qui affecte 
la viscosité du sang, l'écoulement du flot sanguin et l'efficacité des échanges gazeux, Les 
globules rouges forment normalement, en écoulement, des agrigats ayant la forme de 
rouleaux. Us peuvent aussi former de plus gros agrégats ayant une forme plus complexe, 
tel que présenté à la figure 2.4. L'intérêt pour ce thème de recherche apparaît seulement 
au début du siède avec les travaux de Faheus (481. Ce demier relie la vitesse de 
sédimentation du sang au taux de protéines pfasmatiques et montre que les propriétés 
physico-chimiques du piasma n la concentdon en macromolécules peuvent intervenir 
dans L'agrégation des globules rouges humains. 
Figure 2.4 Échantillon de sang dilué (20 % d'hématocrite) provenant d'un 
patient souffrant d'une pathologie des artères coronaires 
montrant un niveau d'agrégation très élevé. Figure extraite de 
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L'agrégation érythrocytaire peut ficiliter l'écoulement sanguin, mais peut aussi 
avoir des conséquences néfhstes importantes, selon le degré d'agrégation, surtout au 
niveau de la microcirculation. Elle peut entre autres nuire à la perfùsion des tissus et 
infiuencer l'interaction des plaquettes a des globules blancs avec la paroi vaseulaire. On 
sait maintenant que le niveau d'agrégation dépend de plusieurs facteurs tels que l'âge, le 
sexe, le niveau hormonal, la concentration de macromolécules dans le sang, la 
déformabilite des globules rouges et l'hématocrite [6,32,SO,S 11. L'hyperagrégation peut 
causer diverses anomalies telies que 1461 : 
- Diminution de la vitesse d'écoulement sanguin, particulièrement dans les 
veinules pst-capillaires. La présaice d'agrégation peut fiivoriser la stase 
veineuse a le développement de thrombose. 
- Diminution du nombre de globules rouges dans les capillaires @lama 
skimming)- 
- Augmentation de la résistance périphérique. 
- Dommage aux tissus résultant d'anoxie. 
Des conditions pathologiques telles que l'hyperlipidémie 17-9,521, le diabète 
[17,195 11, I'hypertension [12,14], I'obisité 1531, certains cancers [54,55], l'athérosclerose 
[56-591 et la thrombose [29,32] sont corrélées avec une hyperagrégation erythrocytaire- 
Les mécanismes d'agrégation restent encore mai compris. On attribue 
généralement la formation d'agrégats à la présence de macromolécules dans le plasma, 
comme le fibrinogène et les globulines, qui forneraient un pont entre les globules rouges 
[45]. Selon cette théorie, la force d'attraction entre des globules rouges adjacents résulte 
de l'adsorption des macromolécules à la sufice des cellules. Une autre théorie propose 
plutôt un mécanisme de déplétion (exclusion des macromolicules de l'espace 
interceiluiaire) pour expliquer L'agrégation érythocytaire [60,61]. Ii ne se produit pas 
d'agrégation en l'absence de protéines, comme dans le cas de globules rouges suspendus 
dans une solution saline. Les fàctews intrinsèques des globules rouges pouwit affecter le 
niveau d'agrégation érythrocytaire sont leur foxme, leur défonnabiiité, leur charge 
électrique membranaire, Ieur -té pour les macromoléailes et les constituants de leur 
membrane [24]. La dâormabüité des globules rouges affecte le niveau d'agrégation parce 
que la présence de surfiiao p d è l e s  rend possible la formation de plusieurs ponts de 
macromolécules, tel qu'iliustré à la figure 2.5 [45]. 
Normalement, les globules rouges ont tendana à se repousser en raison de la 
charge ilectrostatique négaîîve de t a u  surfke (Siycodyx). Cela fivonse la répulsion 
entre les globules rouges a l'inhi'bition de l'agrégation. Selon Casas-Vhquez [38], h 
charge présente à la surface d'un globule rouge est équivalente a 6000 électrons. 
L'agrégation des globules rouges se produit lorsque la force d'adhésion exercée par les 
macromolécules est supérieure awr forces de désagrégation, c'est-à-dire les forces de 
répulsion électrostatique et les forces de cisaillement du flot. Si les forces de 
désagrégation deviennent supérieures aux forces d'agrégation, l'agrégat se brise en 
agrégats de plus petites tailles. L'agrégation des globules rouges est donc un processus 
dynamique et réversible qui résulte d'un équilibre entre les forces électrostatiques de 
répulsion, les forces de cisaillement du flot sanguin et les forces d'agrégation dues a 
l'adsorption ou à la déplétion de macromolécu1es. 
Fi- 2.5 Figure montrant la deformation des globules rouges lors de 
la formation de ponts de macromolécules, pendant 
l'agreation. Figure extraite de 145 1. 
Les forces de cisaillement du flot sanguin ont à la fois un effet fàvorisant 
l'agrégation et la désagrégation. En e f f i  de faibles forces de cisaillement fàvonsent le 
rapprochement et la collision des globules rouges' a donc I'agrégation. Cependant, de 
forts cisaillements ont pour e f f i  de briser le lien entre deux globules rouges. La figure 2.6 
illustre bien ce principe. D'après cette figure, l'agrégation serait maximale autour de 0.05 
s-', et il est généralement admis qu'il y a désagregation complète a des taux de cisaillement 
supérieurs à 50 9' pour du osng humain normal [45]. Pour du sang pathologique, le 
cidement nécessaire pour briser ko agrégats est beaucoup plus élevé 1621. 
Figure 2.6 Courbe montrant le niveau d'agrégation éqhrocytaire en 
fonction du taux de cisdement : a) index d'agrégation, b) 
effet du taux de cisaillement sur î'agrégation é-ocytaire. 
Figure extraite de 1631. 
Lliématocrite joue également un rôle ambivalent sur le niveau d'agrégation 
érythrocytaire. Diuie part, une élévation de l'hématocrite facilite L'agrégation en fàvorisant 
les collisions entre les globules rouges. D'autre part, la quantité de fibrinogène (ou autre 
protéine plasmatique) disponible par globule rouge diminue à la suite d'une augmentation 
de l'hématocrite, ce qui défavorise l'agrégation eq&rocytaire. L'augmentation de 
l'hématocrite provoque égaiement une dévation de la viscosité sanguine, ce qui affecte les 
interactions entre les globules rouges 1391. 
2.4 Moddlisation aidorique du signal ultrasonore rétrodiffus6 par le sang 
Plusieurs travaux de recherche ont été réalisés a h  de développer un modèle 
théorique adéquat du signai ultrasonore rétroditiiasé par le sang- La difliculté de 
modélisation résulte de la densité très élevée des globules rouges dans le sang normal. La 
distance qui sépare les globules rouges est m effet Uiférieure à 10 % de leur diamètre (soit 
environ 0.8 pm) a un hhtocrite normal d'environ 40 %- Les caractéristiques du signal 
ultrasonore rétrcxWûsé par les globuks rouges sont donc déterminées par des patrons 
d'interférences acoustiques compIexes. Tel que mentionné à la section 2.1 de ce chapitre, 
les propriétés de l'onde acoustique rétrodiffbsée par un seul diflùseur sont bien connues 
dans le cas de la difision de Rayleigh. Dans ce cas, la puissance du signal rétrodiftiisé est 
proportionnelle au volume carré du diiseur ainsi qu'à la puissance quatre de la fiequence 
de l'onde acoustique incidente (équations 2.2 et 2.3). Cependant, pour une densité élevée 
de diftiiseurs, la puissance est égaiement fonction de l'arrangement spatial de ces derniers 
puisque les interférences destructrices et constructives entre les différents échos 
influencent la puissance totale du signal acoustique rétrodintsé. En raison de leur taille, 
les globules rouges ne sont pas positionnés de façon prufatement aléatoire, mais leurs 
positions ne sont pas non plus parfiiternent corrélées. L'arrangement spatial des globules 
rouges est ane*é par certains paramètres physiologiques, tels que I'hématocrite, le niveau 
d'agrégation et le profil de vitesse. Quelques modèles, décrits ci-dessous, ont été proposés 
pour décrire Parrangement spatial des globules rouges dans le sang hu* L'objectif 
principal de ces modèles théoriques était de prédire la puissance moyenne rétrodiffusk par 
.i C 
angle solide et par volume umtaue de sang Ionqu'insonifié par une onde plane d'intensité 
unitaire D7]. Cette puissance moyenne est connue dans la littérature comme ie coefficient 
de réîrodiniision (hkscatrering cwflcient ou BSC). 
Les modèles théoriques sont basés sur trois approches différentes : l'approche 
particule, L'approche continuum et l'approche hybride [3q. L'approche partide est 
basée sur l'hypothèse que les globules rouges sont de faibles diniiseurs, ce qui permet 
d'appliquer le principe de superposition en effectuant la sommation des contributions 
individuelles de chacun des dZ?kurs. L'approche continuum exploite le principe 
suivant : puisqu'un transducteur ultrasonore ne peut reco~aître des particules qui sont 
séparées par moins d'un vingtième de la longueur d'onde, il est impossible de discerner 
l'effet de chacun des globules rouges. La diniision du signal ultrasonore est dors 
modélisée comme étant le résultat des variations de compressibilité a de densité du milieu. 
L'approche hybride, quant à elley combine les deux approches. Le développement des 
approches particule et continuum est basé sur la théorie de propagation d'onde dans un 
milieu homogène continu. 
2.4-1 Approche particule 
Cette approche a d'abord été mise au point par Aibright a Brody [64.65]. Les 
globules rouges sont modéiisés par un ensemble de diflcirseurs ponctuels, identiques et 
indépendants. Avec atte approche, les fonctions représentant la wmpressibilite et la 
densité en fonction du temps d d e  L'espace peuvent premdre deux valeurs distinctes : les 
valeurs représentant la compressl'biiite et la densité à L'intérieur d'un globule rouge, ou les 
valeurs du m*eu environnant. Après avoir remplacé ces vaiews de densite et de 
compressibilaé dans Péquation d'onde acoustique linéaire, ceile-ci peut alors être résolue 
par le théorème de Green, après avoir posé les hypothèses suivantes : 
1. Les dim-ons d'un diaiisair sont beaucoup plus petites que la longueur 
d'onde. 
2. Les dinences  d'impédance acoustique entre les diseurs et le milieu sont 
fiibles, ce qui permet d2itüiser l'approximation de Born. Cette hypothèse sous- 
entend que la difNsion multiple2 peut être ignorée- 
3. Le point d'observation est dsamment  loin du volume de mesure. 
Le résultat obtenu par le théorème de Green est une équation à intégrer sur le 
volume total insonifié. L'amplitude totale de l'onde de pression rétrodiffusée est alors 
obtenue en effechiant la *wmmation sur tous les globules rouges. Le signai rétrodif][tsé 
peut s'écrire en fonction du point d'obsavation R et du temps t : 
est la section de rrtrodiffusion du ième globule rouge (équation 2.3 pour 8= 180"). Dans 
l'équation 2.10, R représente la distance entre le point d'observation et le d e u ,  4 = 2zf 
ouf représente la fi&uence de l'onde amustique incidente, a est le décalage Doppler en 
fiéqueme résultant du déplacement du globule rouge et 4, est le décalage aiéatoüe de 
phase. 
Mo a Cobbold 1661 ont élaboré un modèle plus géniral de l'approche particule. 
Ce modèle prédit le coefficient de rétrodiffbsion B K ,  pour le cas où tous les globules 
rouges sont identiques : 
BSC= mj,&KQ) W = c r 6 . 0  lj? (2.1 1) 
ou oh est la section moyenne de r é t r o d i i o n  des globules rouges (équation 2.3, pour 
0=180°), M est le nombre total de globules rouges dans la region insonifiée, G! est le 
volume insonifié, H est l'hématocrite, V est le volume moyen des globules rouges et W le 
facteur d'empaquetage qui caractérise l'organisation spatiale des globules rouges. Ce 
dernier paramètre sera explicite plus loin 
2.4.2 Approche continuum 
Contrairement à l'approche particule qui tient compte de la position de chacun des 
diffuseurs, l'approche continuum consiste à efféctuer la sommation de la contribution de 
La diffuron multiple rcprbcntc la ralexions awcmiva que subit uoc onde A la rencontre de diBdrcnts 
obstac1es. 
chacun des points dans le champ acoustique (pas d e m e n t  wx positions des globules 
rouges). Cette approche, d'abord élaborée par SigeImann a Reid 1671, consîdere que la 
difision résuhe des fluctuations en densité a en compressibilité du continuum Avec 
cette approche, la d e d é  a la wmpressibiiïté sont des variables aiéatoires dont la valeur 
fluctue en fonction de la position et du temps. Cette fois4 encore, ces valeurs sont 
substituées dam I'éqyation d'onde acoustique Iinéarisée. En posant les mêmes hypothèses 
qu'avec l'approche particule, l'équation peut égaiement 6tre résolue par le théorème de 
Green. 
À partir de la fonne intégrale de i'équation d'onde de pression, deux groupes 
[68,69] ont obtenu le BSC en utilisant deux approches dinerentes Le premier groupe 
[68] a posé l'hypothèse que le milieu est stationnaire, donc que les fluctuations sont 
fonction de la position seulement. La fonction de corrélation spatiale utilisée dans cette 
approche a été adaptée de Debye et al. [70]. L'expression obtenue pour caractériser le 
BSC est la suivante : 
oh Â, représente la val- moyenne de la longueur d'onde dans le milieu (A, = cm/f et 
cm = 1 / ,/=). a et nprkentent, nspectivement, la compressibilité des 
particules. celle du milieu enviro-t et la wmpressiibiiité moyenne du milieu, alors que 
6 et p. représentent leur densité respective- On rappelle ici que R représente 
l'hématocrite et a le rayon moyen des particules- Cette équation f ~ t  apparaintre une 
dépendance entre le BSC a le ratio a/& ce gui implique que la puissance rétrodBÙsée 
n'est pas tout à fhit proportionnelie à 1/k4 et v2. Ce résultat clifEire d e  celui obtenu avec 
I'approche particule qui démontrait plutôt que le BSC est proportionnel à 1/iz4 (une 
constante). Cela s'explique par le fhit que l'approche particule, en effectuant la 
superposition des &os provenant de chacun des globules rouges, ne tient pas compte des 
variations de longueur d'onde résultant de la présence d'autres cellules dans le sang. 
D'autre part, le deuxième groupe [69], en exploitant le principe que plusieurs 
globules rouges dans un volume élémentaire ne peuvent être détectés, a pu approxher les 
fonctions d'autocorrélation exprimont les variations de compressibilité et de densité par 
des fonctions delta. Le résultat obtenu est le suivant : 
où Re représente le volume élémentaire a wu@) est la variance de n, le nombre de 
globules rouges compris dans moyenné dans i'espace et le temps. 
2.4.3 Approche hykide 
L'approche hybride a été proposée par Mo et Cobbold [71,72]. Cette approche 
combine les avantages des deux approches précédaites. L'unité de base de difhsion est 
approximée comme étant un voxel (volume élémentaire) contenant plusieurs globules 
rouges, plutôt qu'un seul diffuseur comme dans l'approche paniculee Le principe de 
superposition est appliqué en a i t  Iii sommation des contniutions provenant de 
chacun des voxels. La M i e  du voxel est choisie en tenant compte de  la risolution du 
transducteur, comme dans I'approche continuumwn Généralement, la dimension des voxels 
est choisie égale à (UZO)) puisque le transducteur ne peut distingua deux particdes 
séparées de moins de U20 [37Ji1. Pour une vitesse de propagation égale à 1570 mls et une 
fréquence de  5 MHz, cette distance est égale a 16 pm. 
Les hypothèses sous-jacentes à ce développement sont similaires à celies des 
approches précédentes. On suppose que le est insonifïé par une onde plane 
d'amplitude unitaire, dont la longueur d'onde est beaucoup plus grande que la taille d'un 
globule rouge. La divergence du dusceau, L'atténuation a la d i s i o n  multiple sont 
négligées. Également, on suppose que le point d'observation est situe sufisamment loin 
du volume de mesure. Le signai rétrodiBisé obtenu en e f f i a n t  la sommation sur 
chacun des voxels s ' b i t  : 
où q, est la section moyenne de rétroMision, Ff est le nombre moyen de gIobules rouges 
dans un voxel, représente le décaiage en néquena angulaire correspondant à la vélocité 
du voxel v&, 6 le dicalage de phase (déterminé par la distance entre le ieme voxel et le 
transducteur), go) est la déviation du nombre de globules rouges dans le voxel i au temps 
t par rapport a E a N, est le nombre totai de voxels. Le premier terne, appelé le terme 
cristallogfaphique, représente la puissance rétrodiffusée par un milieu ou les diflùseurs 
sont régulièrement espacés. Selon la théorie, ce terme approche zéro et est ignore. Le 
second terme résulte des fluctuations spatiales du nombre de globules rouges par voxel. 
La figure 2.7 ïilustre ces notions : un arrangement donné de globules rouges (figure 2-7a) 
peut être décomposé en un anangement cristadographique (figure 2.7b) et en un 
arrangement aléatoire (figure 2.7~). Les cercles pleins de la figure 2 . 7 ~  représentent les 
particules supplémentaires par rapport au nombre moyen de globules rouges dans un 
voxel dors que les cercles vides représentent les particules retirées. 
Figure 2.7 Arrangement spatiai des globules rouges dans le sang. a) Le 
volume de mesure est divisé en voxels d peut être représente 
comme La somme de : b) l'arrangement criotallographique et de c) 
L'cirrongement aléatoire. Figure inspirée de Mo a Cobbold 
(chapitre 5 )  137. 
La théorie déveioppée par Mo a Cobbold a d'exprimer le co&cient BSC 
par la fonction d'autoconélation. En ef& le signal Doppler, qui est exprime par une 
sommation de variables aléatoires indipendantes et identiquement distriiuées, est un 
processus aléatoire gaussïen [71]. Un tel processus de valeur moyenne nuile est 
complètement caractérisé par sa fonction d'autocbrrelation R(t~,t>. Le coefficient BSC 
obtenu d'aprb les p ~ c i p e s  de l'approche uiiifiée s'écrit : 
BSC=2R&t)/Q (2.15) 
où Rdt, t) représente la fonction d'autocorrelation du signal x#. En faisant l'hypothèse que 
tous les diffiiseurs sont identiques, on peut écrire : 
BSC = ab var@) /a. 
Cette éguation est identique à l'équation 2.13 obtenue au préalable par Angelsen [69]. 
2.4.4 Facteur d'empaquetage (W) 
Le paramètre West une mesure de la cordation entre les positions de n'importe 
queue paire de particules. La définition du facteur d'empaquetage généralement utilisée 
pour décrire l'arrangement spatial des globules rouges est basée sur l'approximation de 
Percus-Yevick qui décrit l'occupation d'un volume donné par des particules sphériques 
rigides @ackingl. Twtrsky a utilisé ce concept pour caractériser les dfiseurs de la 
cornée 1731 et les globules rouges 13 6,741. 
L'équation décrivant le Meur d'empaquetage des sphères est basée sur la théorie 
de propagation des ondes a sur des notions complexes de mécanique statistique- Dans le 
champ lointain du transducteur a pour une d i s t n i n  de diflttseurs corrélés de taille 
arbitraire, le coefficient de diffiision s'écrit [73,75,76J : 
BSC =p ~l~(î,,~~('~(k.i,,~)d~ (2- 17) 
où p est la densité des particules, 1 est la fonction d'ampIitude de dision, î, est la 
direction d'observation, î- est la direction de l'onde incidente, W& f,, 8) est le facteur de 
structure et dR représente i'aagle solide de détection. Le facteur de stnicture s'exprime 
de la façon suivante : 
w(k,( î ,  -F,J = 1 t p l k ( ~ , ) - ~ ]  e'k'"-i',R' d ~ ,  (2.18) 
où la fonction [ g o  -1' est la fonction totale de corrélation, g(%) est la fonction de 
distribution radiale, Rp est la séparation des paires de diffuseurs, j est le nombre 
imaginaire, et I ~ R  est le volume correspondant. La fonction g&J exprime la probabilité 
qu'une sphère se situe à une distance R, de la sphère de référence. Le facteur 
d'empaquetage W est la limite du fmeur de structure à basse fiéqueme. Pour une 
distance de siparation petite par rapport à la longueur d'onde, le paramètre W s'écrit : 
w=r + p j b ~ ) - l ]  m. (2- 19) 
Des formes explicites du hcteur d'empaquetage ont été obtenues dans l'espace 
unidirnensiome~ (ID), bidimensio~el (2D) ou tridimensionnel (3D) ai fonction de 
l'hématocrite, après l'application de théorèmes de mécanique stafistique pour des 
particules rigides. Dans l'espace unidimensiomei, W a été obtenu pour des plaques de 
dimension 2a; en 2D pour un cylindre de nirfice d; en 3D, le fkcteur d'empaquetage a 
été calculé pour une sphère de volume (4/3))rnz'. Ces formulations sont basées sur 
l'expression de la vanance du nombre de partiades dans un volume en fonction du 
facteur d'empaquetage [73] : 
où E est le nombre moyen de particules dans le volume ne. L'équation précédente 
permet d'obtenir la relation suivante à partir de I'quation 2-16 : 
BSC = (n/R, W. (2.2 1) 
La suite du développement pour des sphères rigides repose sur des notions de 
thermodynamique et l'équation de  Percus-Yevick [7q. Les équations exprimant le 
facteur d'empaquetage pour un espace de dimension m = 1,2 ou 3 sont : 
Des études ont été effecniées afin de comparer les valeurs de puissance ultrasonore 
rétrodiffusée théoriques avec des valeurs provenant de résultats expérimentaux [3 6,74,77 1. 
Les expérimentations ont été réalisées avm des globules rouges provenant de sang bovin 
et humain, suspendus en solution saline pour éviter la formation d'agrégats. La cohérence 
entre les courbes théoriques et expérimentales étaient bonnes, mak ces études ont 
démontré que le fàcteur d'empaquetage déaivant la distribution spatiale de sphères rigides 
ne permettait pas de décrire parfàitement l'arrangement spatiale des globules rouges ne  
formant pas d'agrégation- Pour remédier à ce problème, de nouvelles formes du f&cteur 
d'empaquetage ont été suggéras afin de tenir compte de la forme des difniseurs, du type 
de flot et de la variance de la taille d a  diffuseurs. Les paramètres dl et dz ont été 
introduits afin de tenir compte, respectivement, de la forme et de la corrélation entre les 
particules, ainsi que de la variance dans la taille des diffuseurs [74,7q. L'équation 
suivante démit la nouvelle expression du fàcteur d'empaquetage (en 3D) avec ces 
nouveaux paramètres : 
De plus, Bascorn et Cobbold [78] ont conçu une approche fiactale pour décrire le 
facteur d'empaquetage, c'est-à-dire que le paramètre ni de l'équation 2.22 n'est pas 
restreint aux valeurs entières et peut prendre des valeurs fiactales (non entières). En fait, 
les auteurs établissent une distinction entre le paramètre m ', la dimension des particules et 
Le paramètre m, appelé la dimension d'empaquetage, qui est fonction de la dimension 
physique et de la symétrie du dfiseur, et de la corrélation entre les diffiiseurs. Ces deux 
paramètres peuvent prendre des valeurs non entières. Le facteur d'empaquetage est 
fonction de la dimension m, alors que la section efficace de d i s i o n  est fonction de la 
dimension des particules m '. La &on efficace de diision s'écrit de la façon suivante 
en fonction du paramètre m ' : 
où a. est une constante ( j l  = 2 pour une plaque, & =YC pour un cylindre et fi3 = 4d3 pour 
une sphère), a est une mesure de la taille de la particule, et f est la fkéquence de L'onde 
incidente. L'équation du coe£ficient de &sion devient : 
R [ I - H ) - ~  BSC = a,, - 
v" (1 + [m - 1 ] ~ ) - '  ' 
où v'"' =ar 8'. II est clairement démontré que la voleur de m peut être grandement 
affëctée par les conditions d'écoulement [78]. En effet, la présence de turbulence diminue 
la valeur de la dunension d'empaquetage. Bien qu'aucune étude n'ait jusqu'à maintenant 
abordé le problème, la présence d'agrégation ésythrocytaire devrait également & i e r  ce 
paramètre. 
Il est important de noter qu'aucune des approches de modélisation présentées dans 
cette section ne reflète- adéquatement le comportement de la puissance acoustique 
rétrodiffusée en présence d'agregation érythrocytaire- il est suggére que l'agrégation 
augmente la varience de la concentration Iode des globules rouges 137,711. En effet, 
prenons un exemple où tous les globules rouges sont regroupés en doublets. Dans ce cas, 
la variance w ( n )  devrait augmenter, parce que chaque voxel va perdre, ou gagner, deux 
particules plutôt qu'une seule lors d h  changement de position. En fkit, l'agrégation 
erythrocytaire est suscepti'ble d'affecter la valeur de ah, de n a de V [78]. II est important 
de noter ici que la présence d'agrégation peut invalider la théorie de Rayleigh présentée 
dans ce chapitre [W,78 1. 
2.5 Modeles de simulation du signal ultrasonore rétrodiffusa par le sang 
Routh et ai. ont mis au point un modèle de simulation 1D du signai ultrasonore 
rétrodiffiisé par les globules rouges 1791. Ce modèle a éte utilisé pour étudier la puissance 
du signal en fonction de la fréquence et de i'hematooaùe- Les globules rouges sont 
représentés par une rangée d'éléments (tranches), de taille finie, séparés de sections de 
taiile variable représentant le plasma La taille de l'échantillon a été gardée constante et 
différents hématocrites ont pu être simulés en variant la valeur de la distance moyenne 
entre les particules (tranches). Les résultats obtenus suggèrent une dépendance entre la 
puissance du signal et le carré de la fréquence, a une puissance maximale à 35 % 
d'hématocrite. Ces résultats sont en accord avec la théorie de dinusion de Rayleigh en 1D 
(équation 2.25, -1). Cependant, les résultats de simulations démontrent un second pic 
de puissance situe approximativement à 90 % d'hématocrite, ce qui n'est pas en accord 
avec la théorie. 
Une autre approche a aussi réalisée par le même groupe pour modéliser la 
rétrodiffusion du signal par une chaîne d'éléments espacés de façon aléatoire 1801. Par la 
suite, Routh et al. 1811 ont modélisé la puissance r é t r o ~ s é e  par une chaîne de diffuseurs 
disposés d o n  une marche aléatoire IDy tive à une extrémité. Ces deux approches ont été 
utilisées pour étudier ta puissance rétrodifhsit a fonction de l'hématocrite et, dans les 
deux cas, les résultats obtenus étaient comparables à cas obtanis dans leur première 
étude 1793- Selon la théorie, La puissance devraÏt plutôt s'atténuer à un hétnatoaite élevé 
en raison de L'interférence destructrice résultant d'un arrangement spatial plus régulier. 
L'augmentation de la puissance à hématocrite élevé avait été expliquée par la théorie des 
i< trous ». Selon cette théorie, h rétrodifbion à de hiles himatocrites est due aux 
globules rouges, alors qu'à des hématocrites supérieurs à 50 %, les espaces entre les 
globules rouges agiraient comme diffiioaus. Il a été démontré par la suite que cette 
augmentation de la puissance à 90 % d'hématocrite était plutôt un artefict résultant des 
frontières fixes de l'échantillon qui causaient la superposition des échos aux extrémités 
n est COMU qu'expérimentalement L77.831 la puissance rétrodifflsée par des 
globules rouges en suspension saline est maximale non pas à 35 % d'hématocrite, mais 
plutôt à environ 15 %. De plus, conmie il a été mentionné précédemment, la puissance est 
plutôt proportionnelle à la puissance quatre de la fréquence, a non au carré de la 
fréquence, tel qu'obtenu avec les modèles de simulation décrits ci-dessus. Pour pallier ces 
difficultés, Zhang et al. ont proposé une approche de modéiïsation 2D [84]. L'hématocrite 
maximal qui a pu être modélisé avec cette approche était de 46 %. Les résultats de 
simulations obtenus par ce modèle prçdisaient une puissance maximale à 22 % 
d'hématocrite plutôt qu'à 35 %. Ce réwiltat est plus près de la réalite que ceux obtenus par 
les autres méthodes, mais demeure inexact, Ce modèle a également pennis de valider 
l'approximation de Born riaY que PefFiet de la taille du difiüseur et de l'impédance 
acoustiquee Aucun résultat en fonction de la muence acoustique n'a été présente dans 
cette demière étude. Actuellement, aucun modèle de simulation ne permet de reproduire 
les résultats obtenus expérimentalement en fonction de L'hématocrite et de la fréquence. 
Une approche de modéiisation tridimensio~e~e pourrait permettre de générer de 
meïiieurs résultaîs. De plus, auam modèle n'a abordé la simulation de la puissance 
rétrodiî2bsée par des agrégats de globules rouges. 
2.6 Moddisation de l'agrégation de particules en suspension 
Plusieurs modèles ont dté conçus afin de mieux comprendre la rhéologie de 
particules en suspension dans un iiquide ainsi que la formation d'agrégats [l,85-9 11. Les 
phénomènes de dépôt a d'agrégation de particules k te~ennent  dans plusieurs procédés 
industriels 1861. Les modèles proposés ont eu notamment pour but de déterminer Le taux 
d'agrégation, la concentration des agrégats de taille donnée, la cinétique d'agrégation ou 
d'étudier l'effet de L'agrégation sur la viscosité du milieu. 
Une des principales approches de modélisation est basée sur les probabilités de 
collisions entre les particules 1921. Le milieu est modélisé au temps initial comme une 
dispersion de particules identiques. Après un certain temps, ces particules forment des 
agrégats de diverses tailles. Le taux de collision entre des agrégats de taines i et j est 
proportionnel à la concentration des agrégats de taille i a à ceux de taille j. Un autre 
paramètre, l'e86.cacité de la coiiision, représente la probabilité qu'ont de s'agréger deux 
particules qui entrent en contact. Les colhsions entre les padcules résultent de trois types 
de mouvement : le mouvement brownien, le mouvement du fluide et la sédimentation 
diiérentielle- Le dernier mouvement représente le taux de déposition des particules, 
lequel varie selon la taille de ces dernières [86]. 
Le concept d'agrégat 6iactai est de plus en plus utilisé pour décrire la forme 
géométrique des agrégats [86-88,931. La notion de dimension hctaie @)I) représente la 
relation entre la dimension caractéristique de i'agrégat (2) et sa masse : 
masse -L (2-26) 
Plus la dimension fractale est grande, plus l'agrégat est compact. Ii est important de noter 
que la valeur du paramètre D/ dépend de la dimension de lespace. La notion d'agrégat 
hctd fait réference à une vaieur Df inférieure à la dimension de L'espace [91]. En trois 
un agrégat sphérique possède une dimension hctale Qale à 3, alors qu'une 
structure ayant la forme d'un rouleau (particules alignées) possède une dimension hctale 
de 1 [86]. Il existe plusieurs taçons de mesurer la dimension hctale des agrégats [88]. 
On utilise généralement Féquation 226 en prenant le rayon de giration3 comme dimension 
caractéristique de L'agrégat. Une autre dimension caractéristique, telle la dimension 
giration, Ni est le nombre & meules dans I'agrégat et 4 Rk indiquent la position du centte de laj' et k'
particule de l'a@@ [l], 
maximale, peut égaiement être utilisée. Le nombre de particules de L'agrégat plutôt que sa 
masse est aussi utilisé [9û793,94] : 
Nr - &/a) Df, (2-21) 
ou R, est le rayon de giration, a est la dimension caractéristique de la partide élémentaire 
et Ni est le nombre de partides de l'agrégat i- 
Les premières approches de modélisation basées sur les probabilités de coilisions 
[88] supposaient que la cohésion entre deux particules qui s'agrègent est permanente et 
que Le processus est entièrement contrôle par dittùsion @LA = Dzfision-Zimifed 
aggregdort). Les agrégats obtenus en introduisant la notion d'efficacité de collision 
(floculation réversible ou RLA = Reaction-iimited aggregation) sont plus compacts que 
ceux obtenus avec l'approche DLA [8q. D'autres approches ont également été utdisies, 
comme celle de Torres a ai. [9S] qui ont étudié I'agrégation « particule-agrégat D et 
agrégat-agrégat »' en modélisant l'effet du flot. 
D'autres auteurs ont obtenu des résultats très intéressants concernant ia structure 
des agrégats à dinerentes concentrations de particules [1,85]. Ces auteurs ont modélisé 
l'effet du flot, en permettant la déformation, la rupture ou l'agrégation des agrégats avec 
d'autres. Ils obtiennent des structures compactes à de fiiles concentrations et des 
agrégats de taille S e  mais moins serrés pour une concentration élevée, tel que présenté 
4 Cette nomenclatun l'kit rif- au dévcioppement de I ' a ~ o n  par l'ajout, soit d'une seule particule, 
soit d'uo agrégat. 
à la figure 2.8. Les simulations de Doi et Chen [l] ainsi que celies de Potanin [90] sont 
basées sur lafree &ainingqproxmt~On, selon laquelle la force hydrodynamique exercée 
sur une particule est proportionnelle à la vélocité relative de la parii*de par rapport au flot 
macroscopique. Mis à part la structure des agrégats, beaucoup d'auteurs ont étudie la 
viscosité du milieu pour M î e n t s  taux de cidement a différents hématocrites 
[1,85,89,91,93,9q. 
Figure 2.8 Résultas de simulations obtenus par Doi a Chen [l]. La figure a) 
a été obtenue à une concentration de 0.05 (agrégats compacts), 
alon que la figure b) a été obtenue à une concentration de 0.3 14 
(agrégats infinis). 
Toutes les approches de modeiisation décrites ci-dessus s'appliquent à n'importe 
quel type de particules en suspension. Dans cette section, nous abordons la modélisation 
spécifique à l'agrégation érythrocytaire- GdnMement, on suppose que le taux de 
sédimentation des globules rouges est négbgeable dans la amilstion sanguine. Ce n'est 
qu'à de très fales taux de cisaillement ou pour un flot arrêté que la sédimentation des 
cellules sanguines devient plus importante. Murata et Secomb [97] et Chm et Huang 1981 
ont développé une approche de modélisation bas& sur la théorie des coüisions. Leur 
méthodologie permet égaiement de considérer le taux de désagrégation, c'est-à-dire la 
formation diin agrégat de taille i et de W e i  par la brisure d'un agrégat de tadie i+j. La 
résolution d'un système d'équations diérentieiles leur a permis d'évaluer la taille moyenne 
des agrégats en fonction du temps et du taux de cisaillemkntt De plus, Chen et Huang ont 
étudié l'effet de la Mille et du taux de cisaillement sur la viscosité du sang [98]. 
Bascorn et Cobbold ont proposé un modèle de simulation exploitant la notion de 
voxel [94]. Ils introduisent égaiement la notion de dimension hctalee Une dimension 
fractale plus faible, qui représente un agrégat moins compact, augmente ies probabilités de 
collision entre les agrégats 1941. Le mouvement brownien est négiigé dans cette 
simulation puisqu'il est très fable par rapport à la contribution du taux de cisaillement. La 
notion de tailie maximale est egaiement introduite. Ce paramètre est fonction de la force 
d'adhésion entre deux globules rouges et du taux de cidement. Dans ce modèle de 
simulation, la formation d u  agrégats est basée sur la probabilité de collisions, comme dans 
l'approche de Smoiuchowski 1921, mais Ir fonnation des agrégats est simulée voxel par 
voxel. Ce type de simulation permet de modéliser un flot parabolique en =sant varier le 
taux de cisaillement en fonction de la position W e  du voxel. Toutefois, le taux de 
cidement est gardé constant à l'intérieur de chaque voxel. Cette étude a pemk de 
simuler la cinétique d'agrégation, la taille moyenne des agrégats pour dinaents taux de 
cisaillement et la distriiution radiale de la M e  moyenne des agrégats pour un écoulement 
laminaire [94]. 
Chapitre III :ModBlisation du signal ulbasonore r6trodiffusd 
par les globules rouges en absence d'agrégation 
3.1 Présentation de l'article 
L'article présenté dans ce chapitre a iit soumis à la m e  BiophysicaZ Jlimmd et 
accepté pour publication en mars 1999. Cet article introduit une nouvelle approche de 
moddisation du signai ultrasonore rétr-si par le sang. Il s'agit d'une approche 
système qui tient wmpte des caractiristiqua du transducteur ultrasonore et des 
difniseurs. Les résultats présentés dans cet article ont pennis de valider cette approche de 
modeiisation en comparant les resuItats de simulations à des résultats expérimentaux et 
théoriques. Toutes les simulations proaitées dans ce chapitre représnitent le 
comportement de globules rouges non agrégés. La puissance uitrasonore retrodifhisée est 
étudiée en fonction de l'hématocrite, du volume des diseurs a de la fréquence du signal 
ultrasonore. Cette étude montre que ce modèle de simulation permet de prédire le 
comportement des ultrasons, à la fois pour la tétrodifltiision Rayleigh et non-Rayleigh- 
Cet article introduit égaiement un nouveau modèle théorique qui permet de prédire 
les propriétés de h foncti0on caractéristique décrivant l'arrangement spatial des diflÙseurs. 
Le modèle permet de mieux comprendre les variations de cette fonction avec la fkéquence- 
Ces variations en fi&ueaa ne pouvaient etre étudih avec la théorie du hictnir 
d'empaquetage, généralement utilisée pour caractériser l'organisation spatiaie des giobuies 
rouges. Le ficteur d'empaquetage est un paramètre invariant en fonction de la fiéquena 
qui résulte d'une approximation valide à basse fréquence seulement. 
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Running îitie : Modeling of blood backscattering- 
ABSTRACT 
A system-based model is proposed to descriie and simulate the ultrasound signal 
backscattered by r d  blood cells (RBCs). The modei is that of a space-invanDant hear 
systern which takes into consideration important biologicai tissue stochastic scattering 
properties as weii as the characteristics of the uitrasound system. The formation of the 
ultrasound signal is descri'bed by a convolution integrai imrolvi.. a transducer tranlifa 
fimction, a scattefer prototype fûnction, and a fùnction representing the spatiai 
arrangement of the scatterers- The RBCs are modeled as non-aggregating spherical 
scatterers and the spatiai distribution ofthe RBCs is determineci using the Percus-Yevick 
packing factor. Cornputer simulations of the model are used to study the power 
backscattered by RBCs as a function of the hematocrit, the volume of the scatterers, and 
the fkequency of the incident wave (2 to 500 MEIz). Good agreement is obtained between 
the simulations, theoretical and experimentai data for b o t -  Rayleigh and non-Rayleigh 
scattering conditions. In addition to these results, the renewal process theory is proposed 
to model the spatial arrangement of the scatterers. The study demonstrates that the 
system-based model is capable of acairately predicting important characteristics of the 
ultrasound signal backscattered by blood. The model is simple, flexi'ble and t appears to 
be supenor to previous one- and two-dimensional simulation studies. 
Keywords : echography, mathematid modehg, acoustic backscattering, bioheology, 
packing factor, cornputer simulations. 
3.2 Introduction 
Aithough ultrasonography is a well-estabiished non-invasive technique for the 
diagnosis of cirdatory diseases, it stiil has a high potential for mw developments, in 
particular since the uiformatïon contained in the signal backscattered by red blood celis 
(RBCs) remains largely unexploited. Due to the very dense suspension of scatterers in 
nomiii blood [7IL the characteristics of the ultrasound signal backscattered by RBCs are 
determineci by cornplex wave interaction patterns. Several studies were conducteci to 
develop theoretical models that could help in understanding the nature of the 
backscattered ultnisonic signal [3 7,66,69,7 1,76,78]. The backscattered power, one of the 
parameters that can be extracted fkom the signal, was shown to be a finction of the 
hematocrit, the size of the scatteren, and the frequency of the incident wave. These 
models also demonstrated the important role of the spatial arrangement of the scatterers in 
determining the ultrasonic backscattered power. In spite of the progress made in thk field 
of research, there are stiil several aspects that need to be clarified, such as the behavior of 
the backscattered power at high frequencies ( > 40 MHr) or the effect of the spatial 
arrangement ofthe scatterers- 
To better understand the scattering process by blood, simulation models were also 
developed. In Routh et al. [79], the RBCs were modeleà by a set of identical, parailel 
slabs, randomly positioned. Slab thickness was kept constant, but the average distance 
between slabs was adjusted so as to mode1 difEerent hematocrits. The backscattered 
power as a finction of the fkequency and the bernatocnt was studied. The results for this 
one-dimensional (ID) mode1 suggested a square Law dependence between the 
backscattered power and the frequency, and a maximum backscattered power at 
approxhately 35 % hematocrit These r d t s  were in agreement with the ID Rayleigh 
scattering theory, except for its predictùig of an artifactual second peak near 90 % 
hematocrit. 
Following this study, another approach was used to model the refleaion of 
ultrasound by a chain of randody spaced elements, nxed at both ends [8O]. Routh et al 
[81] also studied the rdection by a chai.  of scatterers acranged in the steps of a 1D 
random wslk, fixeci at one end. In both studies, the power as a ftnction of the hematocrit 
was evaluated and the results were comparable to those obtained in their previous study 
1791. Mo et al. [82] later studied the relationship between the backscattered power and 
the hematocrit by adapting the model of Routh d al. [79]. The simulation model was 
rnodified to aliow random boundary conditions. The backscattered power increased at 
low hematocrits, peaked around 35 % hematocrit, and decreased at higher hematocrits. 
The a r t i f a d  second peak at 90 % hematocrit was not observed with this model, and this 
was in agreement with the experimental results presented in the study. 
However, it is known that the backscattered power nom non-aggregating RBCs 
does not peak at 35 % hematocrit and does not foUow a second power fiequency 
dependence. Instead, experirnental resuits showed a peak of the backscattered power 
around 15 % hematocrit [75,83] and a fourth power fiequency dependence, when 
Rayleigh scattering conditions are satisfied [99,100]. To overcome these limitations7 
Zhang et al. [84] extendeà the 1D approach to a two-dimensional (2D) model. The 
highest hematocrit that could be modeled for this 2D simulation was 46 %. The 
backscattered power as a fbnction ofthe hemtocrit peaked at 35 % hematocrit in 1D and 
at 22 % hematocrit in 2D. The validity of the Born approximation as weU as the influence 
of the -ation of the scatterer size and scousticaî impedance were ais0 studied- No 
results were presented on the fiequency dependence of the backscattnd power. 
Currently, neither 1D nor 2D simulation models allow to reproduce experirnental results 
obtained as a hc t ion  of the hanatocrit and fieq~ency~ In 1841, it is concluded that a 3D 
simulation model should provide better results. 
In the present study. a system-bwd approach is proposed to model the 
backscattering of ultrasound by non-aggregating RBCs. It is based on an eariier rnodel 
developed by Bamba and Dickinson for ultni~ound image formation of living tissues 
[IO 11, and later expanded by Meunier and Bertrand to study tissue dynarnics [102]. This 
system-based mode1 is adapted here to simulate the ultrasonic signal backscattered by 
blood. In this system-based model, the characteristics of the RBCs are dehed in 3D7 
what should alleviate some limitations of the simulation models describeci previously. 
Furthemore, as it wiil be shown latei, the mode1 explicitly considers the spatial 
arrangement of the scatterers, an important parameter affècting the backscattered signal. 
The choice of this model was govemed by its fiexiiility in d e m g  the transducer and 
tissue characteristics The possïbüity of adapting the model to study movhg RBCs was 
another motivation [102]. 
The first part of thïs manuscript d e d e s  the main properties of the ultrasonic 
signal backscattered by blood and a summary of the diirent theoretical modeling 
approaches proposed ù1 the fiterature- The system-based model is detaîleci in the second 
part of the manuscript. The model is used to study the effm of the spatial arrangement of 
the scatterers on the backscattered signal and the hypothesis stating that the power of the 
backscattered signai is proportionai to the variance of the local RBC concentration. More 
specincally, this simulation model was used to study the backscattered power as a fiinction 
of the hematocrit, the volume of the scatterers, and the incident wave hquency. The 
results and disaission are presented in the last sections. In the last part of the discussion, 
a new approach to model the spatial arrangement of the scatterers is proposed. This 
approach is based on the renewal point process theory. 
3.3 Theoretical background 
3.3.1 Scattering from one particle 
An Unportant parameter characterizhg the ultrasonic signal backscattered by a 
single scatterer is the differentid cross-section (a ), which is the power scatterd per solid 
angle per unit incident intensity [37J. Because RBCs are much smaller than the acoustical 
wavelength (for the range of ficquencies usually used in medicine, 2-30 M&), dtrasound 
scattering by non-aggregating RBCs foilows the Rayleigh scattering theory [40]. This 
theory implies that the incident anve is scattered in aii dîrections and that the cross-section 
is proportional to the fourth power of the incident wave fkequency and to the square of the 
scatterer volume, a behavior that does not depend on the geometry of the scatterer 
[40,103 3. For weak scatterers. Le. with density and wmpressibility that oniy d i e r  a Little 
fkom the surrounding medium, and for arbitrary shape, the dinerential cross-seaion at an 
angie 8 is given by [36.37] : 
where k is the wavenwnber, V.  is the volume of the scatterer. po and p. are the densities 
@/cm3) of the surrounding medium and of the scatterer, respectively, and and G are 
their respective compressibilities (cm2/dyne). The wavenumber is defined as k = 2 d R  = 
2lr f / c, where A. is the wavelength, f is the fiequency of the propagating wave, and c is 
the speed of sound in the medium that is qua1 to ( ~ p & ~  cmls [36]. 
It is generdy assumed that Rayleigh s c a t t e ~ g  occurs when ka < d10, where a is 
the radius of the scatterer [37J. Beyond that Et, the behavior of the backscattered 
power by a single p d c l e  becomes dependent on the scatterer's geometry. For a scatterer 
radius much larger than the wavelength, exact solutions of the backscattered power exist 
for speciiic geometrïes such as a sphere [103,104]. The characteristics of the power 
backscattered by a scattaer of ubitrary dense  and compressi'b'ity, whose radius is in the 
same range as the wavelength, stiii need to be studied [105]. The better understanding of 
ultrasound backscattering by blood in the non-Rayleigh region is of relevance for 
ultrasonic irnaging devices operating at high fiequencies and cumntly being developed to 
3.3.2 Scattering intensity from a random distribution of small particles 
For a low volume concentdon (hematoctit) of randomly posïtioned scatterers, 
the total backscattered power approximates the sum of each scatterer's echo and is 
therefore proportional to the number of scatterers. However, for a dense suspension of 
scatterers, uncorrelated scatterer positions cannot be assumed anymore, even under non- 
aggregating conditions. Because of its finite sut, a particle wili prevent others nom 
occupying any position within a certain distance, and thus significant positionhg 
correlation can ex& In these conditionsy the power of the backscattered signal is a 
fiinction of the scatterer spatial arrangement and is not simply proportional to the number 
of scatterers. 
The backscattering coefficient @SC) is, by definition, the average backscattered 
power per steradian fkom a unit volume of blood. insonateci by a plane wave of unit 
intensity [3 T J .  In Mo and Cobbold 171 J the BSC was given by : 
BSC = a,, (U/V) W ,  (3 -2) 
where a,, is the differential cross-Secfion defined in Eq. 3.1 for B = 180°, H is the 
hernatoaif Vis the average volume of the scatterers, and W is the packhg fktor. The 
packing fkctor is a rneaswe of the orderlines in the spatial arrangement of the pdcles. R 
was derived from the foliowing sîatisticai mechanics structure faaor for symmetrïcal pair- 
distributed fùnctions [73,76J : 
where R is the wavenumber, 4 and î, are unit vectors respdvely in the direction of the 
incident wave and in the direction of observation, p is the density o f  particies, [ g o  - I] 
is the total correlation hct ion with g(%l being the radial distri'bution fhction, Rp is the 
sepration of pairs, j is fi, and IW is the correspondiag volume integral (Le. 
h). The radiai distribution fùnction, g&J, represents the probability to find 
two particles separated by a distance Rp in the volume. 
The packing factor is the low-fiequency b i t  of this structure factor (Le. k + 0) 
and is thus given by [73,7q : 
w = i + p $ ( ~ P l - l ]  GR. (3 -4) 
The packing factor can also be expressed as a fhction of the variance of the local 
scatterer concentration [7q, i-e. 
W = (I/E)var(n), 
where n is the average number of scatterers withui aU elemental blood volumes (voxelsœ), 
and var@) is the m*auce in the mean number of scatterers within each elemental voxel 
averaged over space and the. The Percus-Yevick approximation mode1 d e s c r i g  the 
pair-correlation for identicai, randomly positioned sphericai particles can be used to 
express W as a hction of the hematocrit 1731 : 
This factor approaches 1 at a very low hematocnt because the positions of RBCs are then 
almost per f i iy  uucorrelated. It decreases as the hematocrit increases, unfil it reaches O 
at 100 % hematocnt, 
The average nurnber of scatterers per voxel is if = H -R, /V, where a 
represents the voxel size. Hence using Eqs. 3.5 and 3 -2, the backscattering coefficient can 
also be expressed as : 
BSC = cbs var(n) / C2, . (3.7) 
This Iast equation shows that the backscattered power should be proportional to the 
variance of the local scatterer concentration. Interestingiy, Eq. 3.7 indicates that a null 
variance situation, i.e. where the number of scatterers within each voxel is constant, 
should lead to a backscattered power of zero, independentiy of the hematocnt. This 
phenornenon is d e d  aystallographic 
destructive i n t e r f i c e  pattern 13q. 
scattering and it can be explaineci by a perfect 
Several studies compared the theoretical BSC as a fùnction of the hernatocrit (Eq. 
3 -2) with experimental obsetvations [36,74,75,7q. With the packhg fictor given by Eq. 
3.6, it was fomd that the experimentd and theoreticai curves did not match perfectly 
because the packhg of RBCs certainly Mers fiom that of ngid spheres. To overwme 
this problem, a new p a c h g  factor was introduced to talce into consideration the effect of 
the shape of the scatterers, the nature of the flow, and the polydispersity in size of the 
scatterers. The equation descrîbing the new packing factor is given below [74] : 
where H is the hematocrit, 4 considers the shape and correlation among scatterers, and dt 
represents the variance in the particle sue. For a suspension of identical rigid spheres, the 
parameters dl and d2 are respectively 3 and O, and Eq. 3 -8 becomes equivalent to Eq. 3.6. 
3.4 Methods 
3.4.1 Simulation model 
The system-based model uses the Born approximation, which irnplies that the 
scattered echoes are weak compared to the incident signaL It is then possible to assume 
that the impulse response of the system is space-invariant within a srnail region [102]. The 
Born approximation also impiies that it is possible to use the p ~ c i p l e  of superposition to 
represent the wave scatîered by a coliection of particles by adding their respective 
contri'bution. The radio-fiequency (RF) si@ receïved by the ulaas~und transducer 
translatai in the @,r) plane can be modeled as : 
where T ~ f r , y ~ z j  represents the system three-dïmensional (3D) point spread fiindon 
(PSF), and Z~(sy.z )  descrii the acoustid impedance of the scatterers. In Eq. 3.9, x 
and z are respectively dong the lateral and elevation directions and y is in the direction of 
propagation of the ultrasonic wave. The complete mathematical development leading to 
this equation can be found in [102]. 
The RF signal requued for one-dimensionai analysis corresponds to one line of the 
whole 3D RF signal and it can be obtained by evaluathg Eq. 3.9 at z = O and x = O. More 
specifidy7 
Assuming a separable PSF, Le. Tdx,y,z)=Td'i$ Tb) Tk), RF@,) becornes : 
where ZU>) is the projection of the 3D acoustical irnpedance hction (ZM), weighted by 
the PSF ovet the x-z plane, i-e. : 
Z(Y) = I ' z 3 d ( x p ~ , z ) ~ ( - x )  T, ( -Z) -*  (3.12) 
The impedance fbction 2' can be made to represent a homogeneous medium of 
mean impedance 2'' that embeds the scatterers with amustical hpedance Zo + A2 [102]. 
This mean impedance Zo can be ignored because of the second derivatîve operator of the 
modei- Furtbermore, the impedance %action can be sïxnplified by assuming that aü 
scatteren are identical in sbape and echogenicity- It is then pomiie to represent the 
RBCs by a single scatterer prototype Ck(jy,r) which is repeated at each ceil position (x, 
y, z.) The 3D impedance hction can then be wrinen as : 
where M is the number of scatterers. Eq. 3-13 is quivalent to  : 
where N&,y,,r) is d e d  the microscopic daisity distribution. It can be shown that the 
Fourier transforrn of the microscopic demity distribution is proportional to the structure 
factor describeci before in Eq. 3 -3. A system-based interpretation of the stnichue fmor is 
given in Appendix A for the speciai case of ultrasound backscattering- 
Using previous definitions and assuming rhat the PSF is constant over the 
dimension of a scattefer in the x-s plane 0.e. the scatterers are dirac pulses as fu as the 
PSF is concerneci), the impedance fhctîon defined in Eq. 3.12 can be ettm in t e m  o f a  
and NUI) is d&ed by : 
Consequently, fiom Eqs. 3.1 1 and 3.15, the R F  signal received by the transducer 
can be written as : 
The h c t i o n  NU.) conveys infamation about the spatial arrangement of the scatterers and 
is, by definition, non-zero at every scatterer location. It is a projection on the y axis of 
each scatterer's echogenicity weighted by the mapihide of the PSF et the scatterer's 
position. A simpler interpretation ofN&) is when Tdx) and Td(r) are constant over the 
width and thickness of the sample volume. In this case, N@)Q represents the number of 
scatterers containecl in the correspondhg slice)ulj, of the sample volume. In summary, the 
ultrasonic signal backscattered by bIood can be computed by the convolution of the 
transducer transfer fùnction (T,) with the scatterer prototype (C) and the finction N that 
represents the density distnition ofthe scatîerers. 
3.4.2 lmplementation for cornputer simulations 
In orda to compute the ultrasonic signai backscattered by RBCs, the transciucer 
bction, the scatterer prototype and the spatial distnouton of the scatterers need to be 
defined- 
3.4.2.1 Definition of the PSF (T) 
As used by Meunier and Bertrand [102], the PSF representing the system response 
is a 3D Gaussian envelope modulated by a cosine function : 
In the above equation, y, y, and yl, are the standard deviations of the 3D Gaussian 
finaion representing the beamwidth, the transmitted pulse length, and the beam thicbiess, 
respectively. The ratio 2 f / c, in Eq. 3.19, represents the transducer spatiai fiequency, 
where f is the ultrasonic fiequency and c is the speed of sound. In this paper, the PSF is 
modeled with fi = 0.43 mm, y,, = 0.21 mm and y, = 0.85 mm It is easy to show that the 
hypothesis of separability used above is valid for this PST definition. The finaion Tb) 
used for the 1D anaiysis comsponds to T4dO. y, O). 
3.4.2.2 Scatteirr prototype (C) 
In out simulations, the scattaer prototype was approximated by a sphere. The 
fùnction CM, which is the projection of the scatterer on the y axk can be writtm in this 
case as : 
CW=&~ -yZ ), (3 -20) 
where the parameter a comspoads to the radius of the sphere. Human RBCs were 
approximated by sphencal scatteren having a volume of 87 pm3 1373, which corresponds 
to a radius of 2.75 pm (diameter of 5.5 pm). For simulations perfonned to study the 
effect of the scatterer volume on the backscattered power, the radius Q was changed 
accordingiyY 
Simulations were also performed using the scatterer geometry defined previously 
by Meunier and Bertrand [102]. In that study, scatterers were modeled as 3D Gaussian 
geometnc fhctions. In the present study, this scatterer geometry was used to assess the 
effect of the shape of the scatterer on the backscattered power as a fiinction of the 
fiequency. The backscattered power is known to be independent of the shape of the 
scatterer for Rayleigh scattering, but this property may not be valid for non-RayIeigh 
scatterers. In ID, the Gaussian scatterer prototype can be expressed by : 
where o, O, and s are the standard dew-ations comspondïng to the scatterer size in the 
x, y and z planes. The standard deviations of the scatterer prototype were set to the radius 
of the sphere defineci in Eq. 3.20 <or = O, = s = 2.75 p). 
3-4.2.3 Spatial distribution (N) 
One origùial aspect ofthis simulation mode1 is t&e possaüty to incorporate the 
effect of the 3D spatial distribution of the scatterers on the BSC. Recall that the hc t ion  
Ni) can be interpreted as the number of scatterers containeci in each slice y. of thickness 
dy in the sarnple volume. if the nwnber of  scatterers in a slice of thickness dj  is large, 
then for randomly positioned scattem. the central Limit thenrem predicts that NCy) is the 
outcome of a nomial stochastic process [109]. Thus the f%st order statistics of N&) 
requires speciijhg its mean and variance which, in Our case, are given by Ff = H - R, IV 
and var(n) = ii W , respectively. The two dinaent dennitions of the packing factor given 
by Eqs. 3.6 and 3.8 were used in the definition of the finction N. 
3.4-2.4 RF signal 
As mentioned before, the ultnwund signal is computed by the convolution of 
Nb). The convolution of these ninctions in the t h e  do& is 
equivalent to a simple product of theü Fourier transfonns in the spectral domah. The 
spectra of these fhctions, as dehed previously, are presented in Fig. 3.1. The spectrum 
of the second derivative of the PSF is shown in Fig- 3.1% and the spestra of the two 
dinerent scattefer geometries, Le. the sphae and the Gaussian, are shown in Fig. 3.lb. 
The b d o n  representing the spectrum of the spatial arrangement of the scatterers is 
iliustrated in Fig. 3. lc. The spectrum is that of a white noise whose expected power level 
is proportional to the variance of the number of scatterers within each elementd voxel 
(var@) = f2'@/ W). whai averaged over seved realïzations of the same statistical 
process. The theoretical power spectrum of the hnction N@ is constant over aU 
fiequencies, for the packing factor definitions given by Eq. 3.6 or 3.8. As show later in 
the Discussion, the microscupic density distribution may be more accurately modeled as a 
hct ion of the fiequency by using the point process theory. 
As shown previously in Eq. 3.2, theoretical models suggest that the backscattered 
power is equal to (Hf W. The backscatte~g cross-section mbs is considered by the 
0 
second denvative of the auisducer fùnction -T(y) operating on the c d  prototype 
est 
fûnction (C). The spatial distribution of the scatterers renects the acoustic 
interferences associateci to the presence of many scatterers, and lads  to the coefficient 
@ l?l W of the theoretical model- 
d2 
Fig. 3.1 : (a) A m p h d e  spectrum of the second derivative of the PSF (-Tb)). 
ay2 
Tb) is computed nom Eq. 3.19, with the transâucer fkquency f = 7.5 MHz. 
@) Amplihide spe- of the scatterer prototype CO) for a= 2.75 
The dotted-dashed h e  represents the sphere prototype (Eq. 3.20) and the 
full h e  represents the Gaussian prototype (Eq. 321). The maximum vaiue 
of the first a c t i o n  was nonnaiized with respect to that of the second one. 
(c) Amplitude spectnmi of the di~nr'bution NUr) at 40 % hematocrit, 
computed using the packing factor- The dashed-dotted iine represents the 
simulation results averaged over 10 simulations. The fidi line represents the 
theoreticai spectrum, whose amplitude is proportional to the variance in the 
mean number of dis. The spatial fiequency in cycIes I mm is also indicated 
on the x a i s -  
3 4.3 Cornparison of the simulations theory and experlmental msults 
The simulations were compareci to the theoreticai BSC given by Eqs. 3.1 and 3.2, 
and to expaimentai r d t s  obtained by Shung and collaborators [77,100,110]. The 
surrounding medium consideml in this work wu an isotonic saline solution because RBCs 
washed and suspended in saline do not fonn aggregates. The foliowi~g values were used 
to compute the theoretical backscattering cross-secti*on d&ed by Eq. 3.1 (O= 180°). 
For human red cells : ç= 34.1~10-* &yne and p.= 1.092 dm3, and for the isotonic 
saline solution : = 4 4 . 3 ~ 1 6 ~  cm2fdyne and = 1.005 g/cm3. 
The size of the sample volume in the diiection of propagation y was 2.048 mm and 
the resolution withïn the 3D volume was 0.5  un, corresponding to a sarnpling fkequency 
of 1.5 GE*- This resolution was chosen to prevent sigaincant aüasing for the RBC 
prototype (C) and the PSF (TJ. The voxel s ù e  used for projecting the 3D volume into 1D 
was detennined in the x-r plane by the dïiensions of the PSF. The width and thickness of 
the PSF were estimateci by twice the FWHM (Full Width Half Maximum), which is 
approximateiy 2.35 multiplieci by the standard deviation (@ [102]. Using the standard 
deviations defineci previously, the width of the voxel unis corresponded to 2 mm and the 
thickness to 4 mm In the simulations, 4096 voxels were used (2048 pm 1 0.5 p) and the 
dimension of the voxd (Ql was 4 x 1 ~ ~  mm3 (2 mm x 4 mm x 0.5 p). AU simulations 
were performed 6 t h  Mdab 4.2 (The MathWorks inc., Natick, MA). The backscattered 
# 
The sampüng fraquency is abtaiacd by dividing c / 2 by thc spatial redution of 0.3 pm. 
power of the simulated signai RF@ was obtaïned by computhg the mean value of the 
square of the amplitude of this signai- AU simulations presented in the fo1Iowing section 
were wmputed 100 times for statisticai averaging- AU results were expressed in 
cm-lsteradiad and were aormalized with respect to the theoreticai values obtained fiom 
Eq. 3.2. The nomakation constant was computed by doing a hear regession of the 
backscattered powers over the m g e  ofhernatocrits, fiequencies and volumes considered 
(see Figs. 3 -2 to 3 -7). 
3.5 Results 
A spherical scatterer prototype CU) was used in ail simulations, except when 
specified. Fig. 3.2 shows the relationship between the BSC and the hematocrit for human 
RBCs at 7.5 M H i  The simulation results (cides) are presented dong with the 
theoretical BSC a w e  (ftll line) obtained fiom Eq. 3.2, and experirnental results obtained 
from a stationary erythrocyte suspension (triangles) [?q. The packuig factor used for the 
theoretical curve and the simulations was evaluated accordhg to Eq- 3.6. As seai on this 
figure, there is a good agreement between the simulation and theoretical results. But, as 
also shown in [36,77l for the theoreticai data, both of these results do not perfectly match 
the experimental dam The largest discrepancies are observeci around the pesk of the BSC 
curve and at high hematocrit values. The maximum power of the simulated and 
theoretical w e s  is obsaved near 13 % hanatocrit while the peak of the experimental 
data occurs at 16 % hematocrit- 
Fig. 3.2 : Backscattering coefficient as a fûnction of the hematocrit at 7.5 MHz. 
Circles represent simulation results whkh are expresseci in terms of mean + 
one standard error (n = 100 simulations). The fidl line represents the 
theoretical curve, wmputed nom Eqs. 3.1 and 3.2. The packing factor of 
Eq. 3.6 was usad for the simulations and theoreticai results. Experimental 
results reprodud fiom [773 are represented by triangles. 
As mentïoned previously, the packing fictor defined by Eq. 3.6 was denved for 
identicai spheres. Eq. 3.8 was proposed to better reproduce expetimental r d t s  obtained 
for RBCs. Simulations were pediormed usbg thk defidion of the pacloag factor, with 
d, = 1.723 and d2 = O. The r d t s  obtained for these simulations are presented in Fig. 3 -3. 
The maximum backscatterïng occurs at 16 % hematocrit for al l  types of data and a better 
agreement b e e e n  the theoretical, sllnulation and experimentai results is ob~aved at high 
hematocrits. It is important to note that these values of dl and d2 are specific for these 
scatterer and static flow characteristics, These values would be difEerent under laminar or 
turbulent flow conditions and in the presena of RBC aggregation, because these 
conditions affect the spatial arrangement of the scatterers. 
AU other simulations presented in the results sedon were done with the packhg 
factor expressed by Eq. 3 -6. These simufations were pe~omed  to study the properties of 
the backscattered signal in relation with the volume of the scatterers and the fiequency. 
Fig. 3.4 shows the BSC as a fûnction of the frrquency of the propagating wave. The Mi 
line represents the fourth power dependence predicted by the theoq (Eqs. 3 -1, 3.2 and 
3.6). The triangles correspond to experirnental measurements obtained by Yuan and 
Shung [100] at a hernatodt of 44 % using bovine whole blooâ, which is hown to fom 
very few aggregates [111]. The &cles and the diamonds correspond to the simulation 
results. The circles represent simulations pefiortned with a spherical scatterer prototype 
whiie the diamonds represent those perfomed with the Gaussian scatterer prototype. 
These simulations were done at 40 % hematocrit for fhquenties ranghg fiam 2 MHk ta 
500 MEb,  the latter &mg weii beyond fiequencies used for cardioWISCUIar applications- 
Both m e s  are in good agreement with the theoreticai and experimental data at low 
fiequencies. But it can be san on Fig. 3.4 that the behavior of the two simulateci BSC 
curves dïfEers at hi@ Ro values For the Gaussian scatterers, the backscattered power 
decreases in the non-Rayleigh region, while for the spherical scatterers, the backscattered 
power rather oscilfattes around a constant value- Neither of the two cwves foflows the 
theoretical prediction for Rayleigh scatterhg at high fiequencies (above approximately 40 
-1- 
The backscattered power as a fùnction of the volume of the scatterers was also 
studied for a range of volume weii beyond that of normai RBCs. Figs. 3.5 and 3.6 show 
the results obtained for scatterer volumes ranging between 4.2 pm3 and 220 w3, at a 
fked scatterer number density (E/R. = UN = a constant). The results of Fig. 3.5 were 
obtained for a celi concentration of 6x10' ceIIdmm3, while Fig. 3.6 corresponds to a ceil 
concentration of 40x10~ a~drnm~. The circles correspond to the simulations, and the 
triangles (Kg. 3.5) correspond to experimental results obtained by Shung et al. for 
porcine, bovine and lamb RBCs [llo]. The fidl iine represents the theoreticai volume 
square relationship multipiied by the packing factor (v2w). This relationship is obtained 
fkom Eq. 3 -2 (BSC = a, (H IV) W , where the ratio Hl Y is a constant for a k e d  
nurnber dmsity of RBCs, and a,, is proportional to ~ 3 .  The hematoait 
correspondhg to the simulation conditions is ais0 uidicated on the x mis. In both figures, 
a good agreement was obtained between the theoretical m e s  and the simulation d t s .  
In Fig. 3.5, the r d t s  a b  agreed weil with experimental &ta 
F i i y ,  a fast series of simulations was done to better d e t e d e  the relationship 
between the backscattered power and the s i x  of the scatterers at a constant hernatocrit 
(volume concentration) of 40 %, which irnpiies a constant value of the packhg factor. 
The simulation results are presented in Fig 3.7. The fiiii iine obtained fiom Eqs. 3.1 and 
3.2 shows a hear dependence betweai the backscaîîerhg coefficient and the volume of 
the scatterers (BSC = ch ( H / V )  W. where H and W are constant, and cr,, is 
proportionai to Y'). The simulation results are in good agreement with the theory for the 
range of volumes considered. The ce11 concentration correspondhg to the range of 
volumes is also given on the x axis. 
Fig. 3.3 : Backscattering coefficient as a %&on of the hematocrit at 7.5 MHz 
Circles represent simulation results which are expressed in ternis of mean f 
one standard enor (n = 100 simulations). nie niII h e  represents the 
theoretical m e ,  cornputeci nom Eqs. 3.1 and 3.2. The packing factor of 
Eq. 3.8 was used for the simulations and theoreticai results. Experimental 
resuits reproduced fiom [771 are represented by triangîes. Because all 
results were normalized with respect to the theoretical curve, the scaiing of 
the y axis on this figure and Fig. 3.2 is diierent. 
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Fig. 3.4 : Backscattering coefficient as a hnction of the fiequency at 40 % hematocrit. 
Circles represent shulation resuits using a spherical scatterer prototype, and 
diamonds represent simulation resuits using a Gaussian scatterer prototype. 
Both are expressed in terms of  mean i one standard error (n = 100 
simulations). The fidi Iùie represents the theoretical fourth power fiequency 
dependence. Expaimental r d t s  reproduced nom C100] are represented by 
triangies. The normalization mastant of the simulation and experimental 
r d t s  was computed for fiequencies between 2 and 20 METZ. The parameters 
ko wrresponding to the fiequency scale are also ïndicatcd on the x axis, whae 
k is the wavenumber and a is the radius of the scatterers- 
Fig. 3.5 : Backscatîering coefficient at 7.5 MHz as a h c t i o n  of the volume of the 
scatterers for a constant scatterer concentration of 6x10' cells/mm3. Circles 
represent simulation results which are expressed in terms of mean f one 
standard error (n = 100 simulations). The fidi h e  represents the theoretid 
volume square relationship multiplieci by the packhg fhctor. Experimental 
resuits reproduced nom 1741 are represented by triangies. The hematocrits 5 
correspondhg to the volume sale are also indicated on the x axis. 
Fig. 3.6 : Backscattering coefficient at 7.5 MEb as a fiindon of the volume of the 
scatterers for a constant scatterer concentration of40x10' ce~dmrn~ .  Circles 
represent simulation results which are expresseci in terms of mean f one 
standard enor (n = 100 simuiations). The full line represents the theoreticai 
volume square relationship multiplieci by the packing fàctor. The hematocrits 
wmsponding to the volume sule arc aiso indicated on the x axis. 
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Fig. 3.7 : Backscattering coefficient at 7.5 M H i  as a fùn~a-on of the scatterer volume, 
for a constant hematocrit of40 %. Cucles represent simulation results which 
are expressecl in t a m s  of mean & one standard error (n = 100 simulations). 
The full line represents the theoreticai hear volume relationship. The d 
concentration corresponding to the range ofvolumes wnsidered is also given 
on the x f i s .  
3.6 Discussion 
3.6.1 Analysis of the results 
The results, which are in vay good agreement with the theory and experimental 
data, confirm the validity of this model to simulate the ultrasonk signai backscattered by 
RBCs. The system-based approach provided more aawate modeling than previous 
simulation modefs 179-82,841- One of the reasons why our r d t s  provideci a better 
agreement with the experimentai obsenntions is because the geometry of the scatterers 
was defined in 3D (sphaical or Gaussian scatterers), wtiile in previous 1D and 2D 
simulation models slabs 179082,841 and cylinders [84] were used. Moreover, the spatial 
arrangement was defined to represent the characteristîcs of scatterers suspended in a 3D 
volume, by using the appropriate packing factor. 
As mentioned before, theoreticai modehg showed the importance of the spatial 
arrangement of the scatterers on the backscattered power. In the present simulation 
mode4 the spatiai distribution of the scatterers was modeled by considering the packing 
factor theory (see Figs. 3.2 and 3.3). More specifically, the backscattered power was 
shown to be proportional to the Local variance of the scattecers (vur(n) = H W ). R is 
known nom the literature that the spatial arrangement of the scatterers depends on the 
scatterer and flow characteristics. The flem'b'ity of the system-based model allows the 
properties of the backscattered signal to be modeled for different characteristics of the 
flow and scatterers, by simply ushg the appropriate packing factor. However, the 
definition of the packhg factor as a hnction of these characteristics stïil needs to be 
firther investigated. 
The theoreticai mode1 used to compare our simulation results (Eqs. 3.1 and 3 -2) is 
based on the Rayleigh scattering theory. The resuits of Fig. 3.4 are in agreement with this 
theory that suggests a fourth power dependence at lem up to 30 MFIz [1OS,110] (the 
i;mit of Rayleigh scatterhg is usually approximated to Ra=dlO [37,104]). For 
kn c d l 0 ,  the simulations provided a 3.9 power dependence. Very interestingly, the 
simulation results of Fig. 3.4 obtallied for spherical scatterers are in agreement with 
theoretical results obtained using the T-mat& method for spherical scatteren and 
biconcave scatterers mimicking RBCs [lOS], at high frequencies. The dwerent behavior 
obtained for the two scatterer prototypes can be explained by the fact that the Gaussian 
geometry is not limited in space as opposed to the spherical geornetry. The discontinuity 
at the sphere boundary produces a window &kt that creates oscillations on the spectrum 
of the scatterer prototype at high fiequencies, as shown in Fig. 3.lb. The behavior of the 
backscattered power at high fiequencies is thus mostly affectai by the shape ofthe c d ,  as 
opposed to Rayleigh scattering, which is independent of the geometxy of the scatterer. 
The experimentai results presented in Fig. 3.5 were obtaïned by Shung et al. 11 101 
at a ceil concentration of 6x10' celIslmm3 and scatterer volumes up to 90 pm3 (maximum 
hematocrit = 5.5 %)). From these results, the BSC was found to be proportional to the 
square of the volume of the scatterers, which is in agreement wïth the theory for this low 
scatterer density- For instance, the packing &or of Eq. 3.6 is higher than 0.65 for 
hematocrits below 5.5 %, which provided results close to the volume square relationship 
(W= 1 so BSC is proportional to Y* for a constant number density of scatterers). 
However, an in- in the volume of a fixed number of scatterers results also in an 
increase of the hematoait, which the value of the packing fictor. Even if the 
relationship between the BSC and the volume of the scatterers can be predicted fkom the 
theoretical equations, the litenthve is not clear on this topic Cl 101. So, it should be made 
clear that the relationship between the BSC and the volume of the scatterers, for Rayleigh 
scattering, is V ~ W  at a h e d  number density of scatterers. As shown in Fig. 3.6, the 
infiuence of the packing factor domhates over that of the volume square relationship at 
hematocrits higher than approximately 22 %. This e f f i  is very important at high 
hematocrit values and leads to a decrease of the backscattering coefficient. The last 
simulations presented in Fig. 3.7 were done for dinérent scatterer volumes at a constant 
hematocrit. In this case, the BSC is not affected by the packing âictor and it is hearly 
related to the volume of the scatterers, 
3.6.2 A new appioach to mode1 the variance in the spatial arrangement of 
the scatterers 
The results presented in this axticie were aü obtained using the packhg fictor of 
Eqs. 3.6 or 3.8 to mode1 the vm-ance in the spatial arrangement of the scatterers 
(vm(n) = ii W = W)- We introduce here a new approach, inspired fkom the 
renewal process theory 11091, to mode1 the nuiction NCV). This approach was not used in 
the simulations presented in this article because it is cumntly developed in 1D only. 
Despte this f b ,  interesting observations can be made at this point, as it is presented 
below. 
The positions of a high density of scatterers are not completely random because of 
their finite sue. For instance, two Edls cannot ocaipy the same space- This phenornenon 
wi be modeled by a partidar point proass, where the output is a senes of pulses 
randomly positioned. In the case of scattering by RBCq an event (pulse) represents a 
point at the c d  location- The sequence of random intewals describing the distance 
between two adjacent pulses is catled a renewal process [109]. The distance between two 
pulses of a renewal point process is often represented by a random variable with an 
exponential probability density distniution, For celis of finite size, there is a nuU 
probabiiity that two pulses be closer than the diameter of the c d ,  i.e. 24. The probab*ty 
density that another ceii be present at a distance r can be expresseci by the exponential 
density fiinction : 
f (7) = 0, r c  Ta 
wkre is the mean of the density distribution, and &+2u is the mean distance between 
two pulses. The Fourier Tnursform of this density & n i t i o n  is expressed by : 
The power spectral densky of the point process is shown in Appendk B to be 
where a represents the average pulse deiisity that is equd to I / (2a+~<r). This equation 
can aiso be written as : @( jo ) = a [ I +'Y( ja, ) 1 ,  where 
In ID, the hematocrit is equivalent to the ratio of  the ceii diameter to the average 
distance between taro cells, i.e. H = 2a / (2a + 6). For 2a = 5.5 p and N = 10, 40 and 
70 %, the power spectral demity O 04)) is shown in Fig. 3.8. It can be seen that at 10 % 
hematocrit, the power spectnun is almost constant over ail fiequencies. On the other 
hand, at 40 % and 70 % kmatocrits, important osciliatiom cm be obsewed with a 
dominant peak being located at approximately 100 MHz. At 70 % hematodt, the 
oscillations of the power spectnim are higher, but the low-fiequency limit is lower than 
that observed at 40 % and 10 % hematocrits. Uniike the power spaarum of NU), in Fig. 
3.1~. that does not depead on the fiequency, the renewai proces theory suggests îhat 
there is a fiequency dependence in the range of fiequency wnsidered. The low-fiequency 
Limit of the iùnction ma# should be equivaient to the coefficient 
(TI/ W = ~ ( n )  /Re (sa Eqs. 32 and 3.7). 
Frequrncy (MHz) 
Fig. 3.8 : Power specmim of the distribution NCy) computed using the point process 
approach for hexnatocrits of 10 %, 40 0 and 70 %. The low-fiequency Wt 
of the power specENm is ~(1-..)~/2a, whkh is equai to 14.7 at 10 % 
hematocrit, 26.2 at 40 % hematocrit and 1 1.5 at 70 % hematocnt. 
In ID, the packing fador (W) obtained nom the Perws-Yevick pair-correlation 
equation is equal to (I-H)~ [7q. Thus W. expressed as a -ion of a and p can be 
written as : W = h2 / (20 + &) )'. Moreover, since the ceii concentration in 1D (H / 2a) 
is qua1 to 1 /(2u + k), the coefficient (HI V) Wis &en by hZ I (2a + h) ')'. For CO + O 
in Eq. 3.24, the power density spectrum gives : 
- 
This demonstration clearly shows that the low-hquency iimit of @@@ is proportional to 
the variance in the mean number of cek. Thus, the modeüng of NU) based on the point 
process theory is equivaient to the use of (HI V) W, with W correspondhg to the low 
fkequency packhg factor of Eqs. 3.6 or 3.8. Furthemore, conside~g that 
IM {@( jo)}- ' , the packing -or can be expressed as the ratio of 
a-- pp + 242 
To better understand the e&?a of these two modeling approaches on the 
bacbttered power, simulations as a nurtion of the frequeacy were performed in ID. 
The results are presented in Fig. 3.9 for a ha tocr i t  of 40 %. Both curves were obtained 
using the PSF TyCy) of Eq. 3.19, and the sphere as the cell prototype ninction (Eq. 3.20). 
The diamonds conespond to the simulations performed with the point process theory, 
whüe the circles correspond to the packing Eactor approach (vur(n) = (H f V) W, with 
W =  (I-H)~). The resu(ts obtained nom the two different definitions of N@) are very 
similar. Even if the hction N obtained uJing the new approach odates  at hi@ 
fiequencies, the oscillations of the backscrttered power for RP> d l 0  are mostly 
determinecl by the cell fûnction. 
3.6.3 Theoretical pmdictions 
The current mode1 predicts that for perfêctiy ordered scatteren (nd variance), the 
backscattered power is nu& except for some fîequencies. In this case, the scatterers are 
all separateci by the same distance. It is weil known that regularly spaced scatterers result 
in the fhquency domain in a set o f  regularly spaced impulses. Thus the backscattered 
power is n a  except if the rqetition fiequency of the pulses M s  withùi the system 
bandwidth. It con be eady shown that the repetition fiequency, in is equd to 
f, = c a/2, where c is the sound velocity in the medium and a is the average pulse 
density. The backscattered is thus almost zero, except ifthe fnguency of the transducer f 
is a multiple of fmp. Of course, for scatterers of the sue of a RBC, the repetition fiequency 
is very high (Le. over 100 MHz). 
Fig. 3 -9 : Backscattering coefficient as a Gnction of the fiequency at 40 % hematoait- 
The full h e  represents the theoretid fourth power fkquency dependence. 
Circies represent 1D simulation resuits obtained by using the packing factor 
method to ampute N@), whereas diamonds represent the results obtained 
with the point process approach Both results were computed using the 
spherid scatterer prototype and they are expressed in ternis of mean f one 
standard error (n = 100 simulations). The parameters ka comsponding to 
the fiequency scale are aiso indicated on the x axk where k is the 
wavenumber and a is the radius of the scatterers. 
3.6.4 Future work 
In the present study. d sllnulations were d o n  using identicai scatterers. It is 
possible and it would be interesting to ïmprove this model to aUow polydispersity in 
scatterer sizes. Furthemore. nothing was done to avoid the superposition of very close 
scatterers as performed in otha m a s  [û4,112& For a &en spatid distn'buaon of the 
scatterers, mean number and variance, the overiap of the scatterem should not aEect the 
results because the transducer cannot resolve individual scatterers. It would also be 
ïnteresting to introduce the hypothesis of the hybrid approach, which suggests the voxels 
as the scattering units [112]. In this case, it would not be necessary to define every single 
scatterer in the sample volume whm applyhg the system-baseci model presented in this 
study. It would dso be relevant to dow the motion of RBCs, a property haî can be 
included in the model [102]. Findy, it may be of interest to model the point process 
approach in 3D, especially for studyïng high fhquencies. 
3.7 Conclusion 
The resuits presented in this study wntribute to the better understanding of the 
basic mechanisrns of ultrasound backscatte~g and demonstrate that the systern-based 
model is valid, flemi1e and efficient to sirnulate the ultrasonic signal backscattered by 
RBCs suspended in a saline soIution This model can k used to simulate Rayleigh as well 
as non-Rayleigh scattering, as opposed to most theoreticai 
liteniture [66,69,71,76,78], which are W e d  to the case of 
models developed in the 
Rpyleigh scattering- The 
model confkmed that the backscattered signal's power U proportional to the wuiance of 
the Local RBC concentration, although t is stül not vay weii hown how the size 
di~lniution, the shape and the fIow conditions Séct this variance. The results also 
demonstrated that the backscattered pwer is proportional to tk square of the volume of 
the scatterers weighted by the packing factor, at a constant scatterer number density. On 
the other hand, the powa was shown to be Iuieady proportïond to the volume of the 
scatterers when the hematocrit (volume concentration) is kept constant. A new approach 
to mode1 the spatial arrangement of the scatterers suggests a frequency dependence of this 
hction. This approach is promising but is currently developed only in 1D. In friture 
studies, it would aiso be interesthg to model RBC aggregation and fiow turbulence which 
are expected to affect the variance in the spatial distniution of the scatterers. 
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APPENDK A : A system-baseci interpretation of the structure nictor. 
The structure fàctor W(k, (i;: -i, )) defined previously in Eq. 3.3, can be wrïtten, 
for backscattering measurements in which case 4 = - i, , as : 
w [ k ~  = i+ &mP ) - I ] ~ " & P  a 
where k = 2k. 
In this case, the structure fàctor can be interpreted as being a iine of the 3D 
Fourier transform of the total correlation nuiction [(s(Z?&l], the line being in the 
direction of the incident wave. This can be easily seen by considering a particular case, 
that of  an incident plane wave in the "y" direction of  a Cartesian coordinate system 
, y z Indeed with this, Eq. Al becornes : 
w(R) =l+ pfN[g(x,y,z) - i ] e g ( &  drdydr. (A21 
Thus, it can be seen that the stmcture factor is proportional to a 1-D Fourier transform of 
the projection, on the propagation axis, of the 3-D total correlation function. By the 
Fourier slice theorem, this 1-D Fourier trdonn is a h e  of the 3-D spectnun of [g&J - 
II* 
The stmcture factor can also be descn'bed in terms of the microscopie density 
distniution N which is a set of dirac pulses representing the scatterer spatial distniution : 
where (x. y& zr) are the coordinates of the ?" scatterer, and Mis the number of scatterers. 
Let rt be the location ofthe ih scatterer, the Fourier transform ofthis fiindon is equal to : 
The following demonstration intends to show that : 
where ( ) is the average value. The latter is equivalmt to : 
nie first term of this last equation is qua1 to 1. Considerhg Rp = ri - 5; the second term 
is an average of a sum over ali pairs of particles of the fùnction e q 6 j  k Rd. As any 
average, it can be rewriaen as an integral of expfij k Rd with probabüity that two 
particles be located at ri and r/. which is given by (g(%l-lj- Thus A6 becornes : 
This last equotion is equivdent to A2. For more d d s  on this topic, refer to : Cl131 or 
http Y / ~ ~ ~ ~ p l m s c . p ~ - e d u / - ~ ~ ~ / m a t s c 5 9 7 c - 1 ~ /  node2.htmi. 
APPENDE B : Demonstration of the power spectral density of the renewal proceu 
(imspired from [1l4]). 
Consida a series of unît impulses as a fùnction of the distance x. Let XI be an 
event occurring at x, XI an event occurring at x+r, and P&,xz : r} the probability of a 
pulse occurring at x and x+t. The autowrrelation finction of this senes of pulses for 
The renewal density specines the probability ofencounteruig an event as a fünction 
ofthe distance after a given event. The encountered event can be the 1: 2&, etc. 
where f ,(@ is the nh interval density. The renewal density can also be expressed as : 
For t = O, 
#(O) - P{xI 1 = 1M [O AT]- O a(*). 
A r 4  
The complete expression for the autocorrelation #(r) is thus : 
N d  - a r Mt)+QId 1 9  
where 
and 3 is the Fourier transformation. From Eq. B2 : 
and 
The power density spednun can thus be dtten as : 
Chapitre IV : Mod4lisation de I'agrégaon érythrocytaire et de son 
influence sur la retrodiffision ultrasnore 
4.1 Introduction 
L'agrégation érythrocytaire, qui constitue un aspect essentiel de la rhéologie 
sanguine, doit être incorporée au modèle présenté dans la seetion précédente afin de 
modéliser adéquatement la rétrodifhsion du signal ultrasonore par du sang. L'effi de 
i'agrégation érythrocytaire sur la puissance ultrasonore demeure mal compris à ce jour en 
raison de son effet complexe sur la taille et l'arrangement spatial des difl5seun [34]. Il est 
bien connu que la section de rétrodiffusion d'un seul difltseur est proportionnelie au 
volume carré de ce dernier (équations 2.2 et 2.3). Cependant, la formation d'agrégats a 
non seulement pour effet d'augmenter la taille des dîfhseurs, mais également de modifier 
les caractéristiques de leur arrangement spatial. Ce dernier effet pourrait d'ailleurs être 
prédominant sur celui de la tailie des dinlseurs [34]. L'effet des conditions d'écoulement 
et de l'hématocrite sur la taille a l'organisation spatiale des agrégats demeure également 
peu documenté- 
Les ultrasons sont particulièrement bien adaptés pour étudier l'agrégation 
érythrocytaire in vivo, puisqu'il s'agit d'une approche non eflractive. Sigel et ai. [115,116] 
ont été les premiers auteurs à suggérer que l'agrégation erythrocytaue pouvait causer une 
augmentation de la puissance ultrasonore rétrodÏfbsée. A la suite de ces observations, 
d'autres groupes ont mesuré fa puissance retrodifzusée par le sang à différents taux de 
cidement [42,83,117,118]. Yuui et Shung ont obsave m e  baisse de la puissance 
rétrofi& par du sang de porc suite à une augmentation du taux de cisaillement [83]. 
Pour les mêmes conditions d'écoulement, ces auteurs n'ont noté aucune variation 
significative de la puissance avec du sang bovh  Ces résultats appuient l'hypothèse que Ies 
variations de puissance résultent de l'agrégation érytiuocytnve, pwWsque Ie sang de boeuf 
possède un niveau d'ogrkgation très bas. De plus, les résultats obtenus par Shehada et al. 
Cl111 montrent, comparativement à un flot complètement arrêté, une augmentation de 
l'échogénicité à de fiiles valem de cisaillement (autour de 0.5 s-') et une diminution de 
l'échogénicité lorsque le cisaillement passe de 0.5 s-' à 10 1'. Ces résultats sont en accord 
avec ceux de Chien 1631 qui suggère qu'un tàible taux de cisaillement favorise l'agrégation 
en augmentant les probabilités de collisions entre les particules, mais qu'un taux de 
cisaillement plus élevé a pour e&t de désagréger les globules rouges (figure 2.6). Les 
résultats obtenus par Cloutier et ai. [42] et Van der Haiden et al. [I 181 démontrent 
également une baisse de la puissance rétrodiffusée en fonction du taux de  cisaillement pour 
des valeurs variant de 1 s-l à 1Oûû s-'. Les expéRmentations de Van der Haiden et al. 
comparant une suspension de globules rouges non agregeants, de globules rouges hyper 
agrégeants et de sang entier démontrent l'effet de l'agrégation érythrocytaire sur la 
puissance ultrasonore [ll8]. 
Selon le degr6 d'agrégation érythrocytake, les globules rouges peuvent former des 
agrégats distincts de petite H e ,  des roul+uq ou encore des structures tcidhensiome~es 
complexes. L'etfet de ces d a f i e s  morphologies sur la puissance ultrasonore demeure 
peu connu. Allard et aL 11 191 ont observé des Vanations de la puissance rétrodfisée par 
du sang de porc en fonction de L'angle d'iisonification Les mesures =tes à des valeurs de 
cisaillement très basses ou très élevées ou avec du sang de boe* ne comportaient aucune 
variation angulaire significative. Cependant, à des niveaux de cisaillement intermaaires, 
la puissance dépendait de l'angle. II a été suggéré que les de puissance 
résultaient des structures anisotropes des agrégats et de leur organisation par rapport au 
flot, 
Les résultats présentés au chapitre précédent démontrent clairement l'importance 
de l'organisation spatiale des d f i s e u a  sur la puissance du signa1 ultrasonore rétrodiisé. 
Dans le chapitre III, la fonction décrivant l'organisation spatiale des &seurs a été 
modélisée avec le ficteur d'empaquetage. Ce paramètre, qui découle diuie simplification 
du facteur de structure a basse fréquence, permet de caractériser l'organisation spatiale des 
globules rouges ne formant pas d'agrégats. Cependant, à notre connaissance, ce 
paramètre ne permet pas de quantifier adéquatement L'organisation spatiale résultant de 
différents niveaux d'agrégation erythrocytaue. La dificuité de modélisation de 
l'agrégation érythrocytaire à l'aide de ce paramètre découle des différences considérable au 
niveau de la m e ,  de la morphologie et de I'orientationdes diffuseurs. 
Comme mentionné au début de ce mémoire (sedion 2.6), plusieurs modèles basés 
sur la théorie des couisions des partides ont i té  proposés pour prédire certains 
paramètres7 telles la taille moyenne des agrégats, la vitesse de formation des agrégats d la 
viscosité sanguine [38,93,94,9698]. A notre connaissance, aucun de ces modèles ne s'est 
vraiment attardé sur le positio~ement des globules rouges dans L'espace. 
L'objectifde cette seconde partie du projet est de proposer un modele d'agrégation 
érythrocytaire qui permet de prédire l'organisation spatide des globules rouges pour 
différentes conditions d'écoulement et, par la suite, de déterminer la puissance ultrasonore 
rétrodi.f.£ùsée dans ces conditions. Il s'agit d'une modélisation bidimensionnelle de 
l'agrégation qui repose sur l'effet des forces de cidement  ainsi que sur celui des forces 
d'adhésion et de répulsion entre les globules rouges. Cette approche a été choisie pour 
favoriser la formation d'agrégats de dinérentes tailles et de diverses formes. D'autres 
approches de modélisation [94,97,120] ont restreint tous les agregats à la même forme. 
Le modèle proposé pourrait permettre d'évaluer I'effiet des conditions d'icoulement et de 
l'hématocrite sur la dynamique d'agrégation, la taille des agrégats et leur morphologie. 
Dans ce chapitre, nous avons limite notre analyse à l'effa du cidement, dans un 
écoulement plamplan, sur la taille et l'organisation spatiale des agrégats, ainsi que sur la 
puissance ultrasonore pour un hématocrite de 40 %. 
Les positions d u  globules rouges obtenues par le modèle permettent de définir la 
fonction de densité microscopique N (équation 3.14) qui décnt la distribution spatiaie des 
diffiiseurs. La première partie de ce chapitre présente l'approche de modélisation de 
l'agrégation, puis la méthodologie utilisée afin de combiner cette approche avec le modèle 
de calcul de puissance présenté dans le chapitre précédent. Fiement ,  l'ensemble des 
résultats et une discussion suivent- 
L'approche de modélisation proposée est une méthode itérative. À l'instant uiitia 
les globules rouges (sphères) sont disposés d o n  une configuration aléatoire- À chaque 
itération, les sphères sont déplacées en considirant les forces qui agissent sur chacune 
d'elles. Les forces prises en considération sont les suivantes : la force exercée par le flot, 
les forces d'adhésion a les forces de répulsion Hectrostatique. Les forces d'attraction a 
de répulsion sont dépendantes de la distance qui sépare les différentes particules. Le 
déplacement d'un érythrocyte i à l'instant t dépend de la somme de chacun des 
déplacements qui resultent de ces forces. L'écoulement modélisé est de type Couette 
(plan-plan), et la simulation a été fkite en deux dimensions. Cet écoulement est caractérisé 
par un taux de cisaillement uniforme. Comme illustré à la figure 4.1, la direztion 
d'bufement s'effectue selon l'axe x. 
4.2.1 Configuration initiale 
À l'état initial, les diffiiseurs sont disposés de hçon aléatoire. Cependant, afin de 
tenir compte de la taille des partides, la superposition de ces demières n'est pas p e m k  
En cas de supaposition des globules rouges, la particule est dépl& d'une distance 
aléatoire daas une direction aléatoüe. Cette distance est égale, au maximum, au rayon de 
la partide. Cette étape est répétée jusqu'à ce qu'il ny ait plus de superposition, puis 
répétée de nouveau pour chacun des cas de superposition 
1 )  Diection d'écoulement 
Figure 4.1 Représentation de la surface de simulation pour un écoulement 
plan-plan selon l'axe x. Le plan du bas est immobile, alors que 
cefui du haut se déplace à la vitesse V,. 
4.2.2 Mouvement associ6 l'écoulement de Couette (plan-plan) 
Tel que mentionné au chapitre deux, ce type de flot caractérise un écoulement 
obtenu entre deux plaques paralieles, celle du dessous étant immobile et l'autre avançant à 
une vitesse donnée!. La vitesse d'écoulement est donc n d e  à la paroi infaeure et 
maximale a la paroi supérieure. En notant x la diection drécodement, ce type de flot est 
décrit par les équations suivantes : 
vx = yy et 
vu = 0, (4- 1) 
ou v, et v, comspondent aux composantes de vitesse se1011 x a y (mis), yreprésente le 
taux de cisaillement (s-') a y est la position radiale du diffiiseur (m). La vitesse 
d'écoulement est donc entièrement déterminée par le taux de cisaillement et la position 
radiale. Le déplacement résultant (seion x) peut alors &e caiculé par la relation suivante : 
Ar = v,&, (4-2) 
ou dx exprime le déplacement d'une particule résuitant du tlot au cours d'un intervalle de 
temps At, 
4.2.3 Mouvernant associa aux forces de rbpuision 
Les forces de répulsion proviennent des charges électriques négatives présentes a 
la surface des globules rouges. D'après la loi de Coulomb [121], la force associée à deux 
charges électriques ponctueties est inversement proportionnelle au carré de la distance qui 
les sépare. Nous avons donc choisi de modéiiser la force de répulsion entre deux globules 
rouges par l'équation suivante : 
où F,, est en Newton (kgm@), Cr est une constante (kgm3/s2) a dikt représente l'espace 
libre entre les centres de deux globules rouges (m). Le choix de cette constante sera 
explicité plus loin. Afin de calculer le déplacement résultant de cette force, on suppose 
que la rtipulsion exercée est constante pendant l'intervalle de temps d f .  Cette 
approximation est valide si cet intervalle de temps est diisamment court. Le 
déplacement, en m, peut alors être calculé en multipliant la demie de l'accélération 
(F,/masse) par l'intervalle de temps At au carre- Plus précisément, 
La masse diin globule rouge est égaie à 9.5x10-~' kg sachant qu'un érythrocyte possède un 
volume de 87 p3 et une densiti de 1.092 glan3 (tableau 2.1). Afin de limiter la quantité 
de calculs, la force de répulsion n'a pas 6te considérée pour des particules très éloigntes, 
puisque la valeur de ustte force décroît considaoblement avec la diaance. La force de 
répulsion a été calculée pour des valeurs de dist < &z. 
4.2.4 Mouvement associ6 aux forces dmadh6sion 
Tel que mentionné au chapitre deux, la force d'agrégation entre les globules rouges 
peut être expliquée par la formation de ponts de macromoléailes. Cette force n'intervient 
que si les particules sont très pris l'une de l'autre. Dans notre modèle, la force d'adhésion 
a été modélisée par une constante prise en considération seulement si la distance qui 
sépare le centre de deux particules est comprise entre 1.Sa a 2. las où a est le rayon La 
formation d'agrégat n'a pas été restreinte à des particules séparées par exactement Za, 
puisqu'il s'agit d'une simulation numérique et qye la position des globules rouges n'est 
enregistrée qu'a certains instants. Le choix des constantes 1.5 et 2.1 implique une 
superposition possible des globules rouges entre deux itérations. Cette situation n'est pas 
incompatible avec la réalité- Les globules rouges ne sont pas des sphères rigides et la 
formation d'un agrégat peut entraîner la déformation des partiartides et le rapprochement de 
leur centre à moins de 2a Cependant, si la surfoa de superposition devient trop grande 
(disr c Ma), la force d'adhésion dïntervient plus dans notre modélisation et les particules 
auront tendance a se décoMer, ce qui M e  une superposition plus importante. La force 
d'adhésion qui, en réalité, maintient les globules rouges collés a été modélisée comme une 
force qui a tendance à les rapprocher. Cette modélisation n'est valide que pour un court 
intervalle de temps entre deux itérations et donc pour de petits déplacements. 
Le déplacement résuitant a été calculé de la même manière que celui des forces de 
répulsion, Le. : 
ou Fad, qui représente la force d'adhésion exercée entre deux globules rouges agrégés, est 
une constante. 
4.2.5 Impl6mentation du modM 
Toutes les simulations ont été effectuées avec Matlab 5.2 (The MathWorks inc., 
Natick, MA). Les globules rouges ont été modélisés par des disques de rayon égal à 2.75 
p (a). Le nombre de particules &9 simulées est fonction de l'hématocrite et des 
dimensions de fa sur fb considérée, soit : 
où H représente l'hématocrite, Lx et Ly la taille de l'échantillon simulé selon x et y 
respectivement, et a Ie rayon d'une particule élémentairee Pour un hématocrite de 40 %, 
Lr = 550 p et Ly = 550 ,un; la valeur de A4 utilisée pour nos simulations est égaie à 
Ii a été expliqué que la d e u r  de dl doit être sufnsamment petite pour que les 
hypothèses de calcul soient valides. Cependant, l'intervalle de temps ne doit pas être trop 
court de façon à éviter un nombre trop élevé d'itérations. La valeur de Ai  a été choisie de 
façon à ce que le déplacement dic moyen associé au flot soit du même ordre de grandeur 
que le diamètre d'une particule élémentaire. Ainsi, la valeur de At a été choisie égale à 
5 On obtient alors, pour une position radiale intermédiaire de 275 pm 
@ = 275 pm), un déplacement équivalent à 5.5 pm, peu importe le taux de cisaillement. 
Une valeur maximale de di égale à 0.1 s a été imposée pour éviter que le déplacement 
résultant des forces d'agrégation et de répulsion soit trop grand- 
Le choix des valeurs de Fd a de CI est basé sur l'ordre de grandeur relatÏf des 
déplacements résuitant des forces du flot, d'adhésion et de répulsion. D'après la figure 4.2, 
on peut établir trois zones caractéristiques. Une première zone 0, à faible taux de 
cisaillement, où ü y a peu d'agrégation en mison du hite déplacement des particuies et du 
nombre limité de collisions. Dans notre modèle, cela signifie que les déplacements liés aux 
forces de répulsion sont plus importants que ceux lik à 1'Ccoulement. La zone 
internédiaire (II) est caractérisée par des forces d'adhésion prédoniinantes par rapport aux 
forces de dbgrégation (dues au cidement  et à la répulsion). Il est admis dam la 
iïtîérature que l'agrégation est maximale, pour du sang humain nomial, à des taux de 
cisaillement variant entre 0.05 et 2 s-' 163,1221. Finalement, dans la troisième zone 0, 
les forces du flot pridomhent d tendent à briser les agrégats. 
Figure 4.2 Courbe montrant b d e x  d'agrégation éryihrocytaire en fonction 
du taux de cisaillement. Figure extraite de 1633- 
Il est important de noter ici que les forces d'adhésion a de répulsion ne dépendent 
pas du taux de cidement,  mais uniquement de la distance qui sépare d e w  particules. 
Cependant, leur importance par rapport aux forces d'écoulement varie en fonction du taux 
de cisaillement. De plus, pour deux sphères partiellement superposées (1.54 s dist 5 a), 
la force d'adhésion est constante, alors que la force de répulsion augmente lorsque d k  
diminue. Pour une superposition plus importante, la farce dladhésîon est nulie et les deux 
particules auront tendance à s'éloignery puisque seules les forces de répulsion et de 
cisaillement interviennent. Pour des globules séparés de 2.la à &, l'importance de la 
répulsion électrostatique diminue avec la distance de séparation. Pour des sphères 
séparées de plus de &, la force de répulsion est négligée- 
Dans la présente étude, les valeurs choisies pour modéüser l'agrégation sont 
Fad = ~ x l ~ ~ ' / d t  et CI = lxl~'~~/dt. À partir des équations 4.2, 4.4 et 4.5, on peut donc 
voir que le rapport entre le déplacement résultant du flot, celui associe aux forces 
d'attraction et celui causé par les forces de répulsion est toujours le même pour un taux de 
cisaillement donné, peu importe la vaieur de dt. Pour deux particules en contact (dist = 
5.5 pm), le rapport entre L'effet des forces d'adhésion et de répulsion est égal à 3, puisque 
F, = ~ l / & d ~ .  Avec ces valeurs de Fad et de CI, le taux de cisaillement pour lequel les 
forces de désagrégation sont égales aux forces d'adhésion est 0.64 s-', pour deux particules 
séparées de 2a selon i'axe y. Iï est important de noter qu'on peut dificilement prédire le 
comportement d'une suspension dense de  partides, puisque chaque sphère nibit l'effet de 
toutes les autres particules qui l'entourent. Le comportement rhéologique des agrégats de 
globules rouges devrait donc être afFecté par l'hématocrite dans notre modèle. 
Mentionnons égaiement que la répartition des particules est supposée d o r m e  le 
long de l'axe x. Cela nous permet de simuler un écoulement en boucle, i-e. que si les 
particules sortent du volume de mesun (selon x), des sont ramenées à la même distance 
par rapport à l'axe x = O. D'autre part, afin de  simuler la présence de la paroi aux limîtes 
de l'axe y i, = O et y = 550 p), des forces additionnelles ont été introduites. Lorsque le 
centre d'un globule rouge se rapproche des parois d'une distance inferieure au rayon de la 
particule, un déplacement dans la direction opposie d'amplitude d2 est ajouté. 
Le nombre d'itérations requis pour atteindre i'état statiomaue a été fixe ai fonction 
de la taille moyenne des agrégats. Lorsque les variations de ce paramètre deviennent 
ùiférieures à 5 % de la valeur moyenne, on considère que L'état stationnaire est atteint* 
4.2.6 Calcul de la puissance ultrasonore rbtrodiffusbe 
La puissance du signal rétrodifhsé a itC calculée à l'aide du modèle détaillé au 
chapitre précédent. La puissance a été calculée pour une direction de propagation du 
signal ultrasonore perpendiculaire ly) ou parallèle (x) à l'écoulement du flot (figure 4.1). 
Pour optimiser le temps de caiculss la puissance a ité calculée sur une surface de 512 prn 
sur 512 p. La partie centrale des surnices de simulation a été utüisée pour l'ensemble de 
l'analyse des résultats. 
Le signal rétrodifhsé est caiculé à llaide de la fonction caractéristique du 
transducteur (ZJ, de la fonction du diflbseur (C) a de la densite microscopique 
LOI 
( 6 q d o n  3.18). Les fonctions T et C dinnies n validées au chapitre précédent sont 
utilisées (6quations 3.19 a 3.20). Toutefois, afin de tenir compte des dimensions plus 
petites de la surface de simulation, les valeurs d'écart-type suivantes de la fonction 
caractéristique du transducteur ont été utilisées- L'écart-type selon la direction de 
propagation du fàïsceau est égal a 0.043 mm Selon l'axe transversal, ü est égal à 0.1 mm, 
ce qui permet de considérer que la PSF est constante sur la surface de sumilation L'dure 
de la fonction caractéristique du transducteur est illustrée à la figure 4.3. 
Position selon la diredion de propagation (Crrn) 
Figure 4.3 Amplitude de la fonction caractéristique du transducteur en 
fonction de la position, d o n  la direction de propagation de 
ronde acoustique. 
Tel que mentionné auparavant, la fondion N a été calculée à partir des résultats de 
simulations a non à partir de la connaissance a priori du facteur &empaquetage. Cette 
-- - 
5 Le temps de caicul d'une transform& de Fourier est optimum si le nombre âe points est égal à 2". 
fonction WCy) ou N(xll est égaie au nombre de particules @osition du centre de la 
particule) compris dans la tranche yAy ou xdr Rappelons que la fonction N est une 
projection ID de la fonction de densité microscopique. Pour plus de détails sur les 
hypothèses sous-jacentes au modèle, veuillez vous r e f h  au chapitre trois de ce memoue. 
L'épaisseur des tranches (Ay ou Ax-) utilisée dans les calculs de puissance est 0.5  un_ La 
largeur des tranches est égale à la dimension de Ia sdbce de simulation selon I'autre axe, 
soit 512 m. 
4.2.7 Analyse des résultats 
Plusieurs paramètres ont été calculés à partir des résultats de simulations pour 
caractériser la taüle et la forme des agrégats. Le nombre de particules compris dans 
chacun des agrégats a été déterminé. À partir de cette information, la répartition des 
tailles, la taiiie moyenne, la t d e  maximale a la variance du nombre de particules par 
agrégat ont été evduées. Tous ces paramètres tiennent compte des particules non 
agregées, de taille unitaire. 
La dimension firactae a et6 calculée afin de caractériser la morphologie des 
agrégats (section 2.6). Ce paramètre m e r i s e  la densité des agrégats. Ainsi, un agrégat 
ayant la forme d'un rouleau possède une dimension hctale égale a 1, alors que la 
dimension fîactaie d'un agrégat plus compact tend vers la dimension de l'espace, soit 2 
dans notre cas. La dimension hctale ne peut être supérieure a la dimension de l'espace- 
L'équation suivante a ité utilisée pour d d e r  le paramètre D +  : 
ou Ni représente le nombre de particules faisoat partie de l'agrégat, R, est le rayon 
maximal de L'agrégat et a est le rayon d'une particule élémentaire- Ce paramètre a été 
moyenné sur l'ensemble des agrégats (Ni > 1)). 
La variance du nombre de globules rouges par voxel a également été calculée. En 
effet, des modèles théoriques suggèrent que la puissance du signal ultrasonore est 
proportionneiie à ce paramètre [71]. Ii a été suggéré que la variance du nombre de 
globules rouges par voxel devrait augmenter en présence d'agrégation érythrocytaire 
[37,78]. Cela expliquerait donc L'élévation de la puissance avec le niveau d'agrégation. La 
taille des voxels est généralement choisie de fzçon à approcher la résolution du 
transducteur, soit environ M20 [37,71]. Dans notre étude, la variance a été calculée sur 
des voxels de 16 pm sur 16 pm, ce qui correspond à un eequence de 5 M H i  Puisque les 
simulations sont e f f i é e s  en 2D, il n'est pas possible d'utiliser de plus petits vowls 
(fiequence plus élevée). Le nombre moyen de globules rouges par voxel serait trop petit 
pour permettre un calcul adéquat de la variance- 
Ath de vérifier la didité du modèle, la dynamique d'agrégation s d'abord été 
étudiée à très h i l e  hématocrite (H a 0.5 %). L'amngement initiai utilisé pour ces 
simulations n'est pas aléatoire (la configuration n'a pas été obtenue par la procédure 
décrite à la section 4.2.1). Le même anangement initial a été utilisé pour toutes les 
simulations effectuées à diffientes val- d e  cidement, soient 0.1 s-', 1 S" et 10 1'. 
Les résultats sont présentés aux figures 4.4 à 4.6. On peut voir l'allure des agrégats a 
différents instants, aux itérations k, h l ,  k+S et k+ZO. À 0.1 s-', un agrégat ayant la forme 
d'un rouleau a tendance à s'aligner avec le flot. Un agrégat ayant une forme plus complexe 
se déforme pour prendre l'dure diin rouleau. A 1 s-', les agrégats de plus grande taille 
sont brisés en petits agrégats, qui s'alignent par la suite avec le flot Par contre, un agrégat 
de petite taille déjà relativement bien aligné avec le flot subit peu de variations. 
Finalement, à 10 i' la suspension devient presque complètement désagrégée. Seul un 
doublet parfatemat aligné selon x, pour lequel les deux particules subissent exactement le 
même cisaillement, reste agrégé. 
Les simulations suivantes ont toutes été réalisées à 40 % d'hématocrite pour 
différentes valeurs de cisaillanent : 0.01 8, 0.6 i l ,  0.8 s-', 1 s-', 2 S-', 4 s'l et 10 fl- À 
l'instant initia la suspension est presque entièrement désagrégée, donc la taille moyenne 
des diffuseurs est environ égale à 1. Pour toutes les simulations, la taille moyenne des 
agrégats croît avec le nombre d'itérations. La vaieur a 1aqyeUe converge a paramètre 
dépend du taux de cidement. L a  figure 4.7 présente quelques exempIes illustrant 
l'organisation spatiaie des partides à diffircnts instants ainsi que la wurbe de la taille 
moyenne des agrégats en fonction du nombre d'itérations pour un bulement à 0.6 s-'. À 
l'instant initial, les globules sont répartis de nçOn aléatoire dans L'espace. Pendant la 
période transitoire, la taine des agrégats augmente gndueiiement jusqu'à ce qu'un équili'bre 
soit atteint. À l'état stationnaire, les agrégats se forment et se déforment de fàçon 
dynamique, mais leur taüle moyenne demeure sensiblement la même. Le nombre 
d'itérations (temps) nécessaire pour atteindre i'état stationnaire a la taille moyenne 
obtenue est dépendant du taux de cisaillement a de l'hématoaite. Dans le cas de la figure 




Figure 4.4 Simulation d'une suspension très diluée à 0.1 s -L (He 0.5 %). 
Rappeions qu'il s'agit d'un écoulemmt a boucle, Le. que les particules 
qui sortent du volume de mesure (selon la direction d'écoulement) sont 
menées à la mbne distance par rapport à l'axe x = 0. 
Direction â'6couiement 
Figure 4.5 Simulation d'une suspension très diluée a 1 s -' (H = 0.5 %)). Rappelons 
qu'il s'agit d'un Ccwlement en boude, Le. que les particules qui sortent 
du volume de mesun (selon la direction d'écoulement) sont ramenées à 
la même distance par rapport a L'axe x = O. 
Direction d'6coulement 
Figure 4.6 Simulation d'une suspension très diluée à 10 s " @I = 0.5 %). Rappelons 
qu'il s'agit d'un écoulement en boucle, Le. que les particules qui sortent 
du volume de mesure (selon la direction d'écoulement) sont ramenées à 
la m h e  distance par rapport à l'axe x = 0. 
Nombre Cirations 
Figure 4.7 Simulations de la dynamique de formation des agrégats à 40 % 
d'hématocrite et 0.6 s-' : a) arrangement initiai, b) après 500 
itérations, c) après lSOO itérations, d) après 2500 itérations a e) 
après 5000 itirations. f )  Courbe de la Eaille moyenne des 
agrégats en fonction du nombre d'itérations. La surface 
représentée ici est de 100 pm sur 1 0  pm. 
Les figures 4.8 à 4-14 sont des exemples de simulations obtenues à différents taux 
de c i d e m e n t  Ces figures parnettent de distinguer les globules rouges fàisant partie 
d'un agrégat (e) de ceux non agrégés (O), à l'état stationnaire6. À 0.01 s-' (figure 4.8), la 
suspension reste presque complètement désagrégée et seuls de très petits agrégats sont 
formés. À 0.6, 0.8 et L s-', ragregation est prédominante (figures 4.9 a 4.11) et if reste 
très peu de globules rouges non agrégés (en moyenne, moins de 5 %). La taille des 
agrégats est rnaxhale a as valeurs de cipaillement. Pour des valeurs de cisaillement plus 
élevées (figures 4.12 à 4-14), la désegrégation devient de plus en plus importante. Le 
pourcentage de globules rouges non agrégés augmente avec le cisaillement sans toutefois 
devenir aussi grand qu'a 0.01 S-'. La repar&ion de la taille des agrégats de chacune de ces 
shulations est représentée sous la forme d'un histogramme à la figure 4.15. Les 
histogrammes correspondant à un faible taux d'agrégation ont l'allure d'une exponentielle 
décroissante, la majorité des agrégats étant de petite taille. Pour les taux de cisaillement 
où le niveau d'agrégation est plus élevé (0.6, 0.8 et 1 s-'), la taille ayant la plus forte 
probabilité d'occurrence est décalée vers la droite. 
LVtat statio- es& utMt lorsque ia taille mayenne des agrégats w i e  peu d'une itération a I ' u p t  
(variation < * 5 %). Le nombre d'i-ons n h u i a k  pour atteindre cet étai difnrt d'une simulation B 
l'autre. 
200 300 400 
Position d o n  x 
Figun 4.8 Simulation à 40 % d'hématocrite et à un taux de cisaillement 
de 0.0 1 s-' (état stationnaire). 
Position selon x 
Figure 4.9 Simulation a 40 % d'hematoaite et a un taux de cisaillement 
de 0.6 s" (Ctpt statio~Bin). 
Figure 4.10 Simulation à 40 % d'hématocrite et à un taux de cisaillement 
de 0.8 S.' (état stationnaire). 
100 200 3w 
Position sebn x 
Figure 4.11 Simulation a 40 % d'hématocrite et a un taux de cisaillement 
de 1 S.' (état stationnaire). 
zoo JO0 
P d o n  selon x 
Figure 4.12 Simulation à 40 % d'hématocrite à un taux de c idement  de 
2 s" (état stationnaire). 
2tm 300 
Posib'on selon x 
Figure 4.13 Simulation à 40 % d'hématocrite et à un taux de cidement de 
4 S.' (état stationnaire). 
100 3m 
Position selon x 
Figure 4.14 Simulation à 40 % d'hématocrite et à un taux de cisaillement de 
10 (état stationnaire). 
4.15 Histogramme des taiUes des agrégats obtenus pour chaque 
simulation présentée atm figures 4.8 à 4.14 à des cisaillemmts de : 
a) 0.01 s-' b) 0.6 s-' c) 0.8 s-a d) 1 se' e) 2 se' f) 4 6' et g) 10 s-'. 
L'axe y comspond au nombre d'agrégats ayant la taüle (nombre 
de giobules rouges par agrégat) indiquée à l'axe des x. 
Afin de mieux comparer les din8rentes simulations, la d i e  moyenne des agrégats, 
la variance du nombre de  globules rouges par agrégat, la taille maximale, la dimension 
hctale des agrégats ahsi que la -ance du nombre de  globules rouges par voxel ont été 
caldées pour chacune des simulations. Ces courbes sont présentées en fonction du taux 
de cisaillement à la figure 4.16. Toutes les valeurs ont été moyemées sur cinq 
simulations. Chaque paramètre est minimal à faibles taux de cisaillemen& croît jusqu'à 
atteindre un maximum et diminue par la suite. Le taux de c i d e m e n t  pour lequel le 
maximum est atteint W e r e  d'une courbe à l'autre. La taille moyenne et la dimension 
fiactale sont maximaies à 0.8 s", la variance du nombre de particules par voxel est 
maximale à 1 sl, dors que la taüle maximale et h variance du nombre de particules par 
agrégat sont maximales à 2 s-'. 
La figure 4.17 présente les résultats du calcul de puissance ultrasonore 
rétrodiftiisée, eEéctué à 30 M H f  tel que décrit dans la section 4.2.6. La figure 4.17a a 
été obtenue pour une direction de propagation perpendiculaire à l'écoulement @), et la 
figure 4.17b7 pour un direction parailele à l'écoulement (xl. Pour chaque valeur de 
cisaillement, la moyenne de la puissance rétrodfWbsée a été caicu1ée sur 5 simulations. 
Pour une direction de propagation perpendiculaire à Fécoulement, la valeur maximale de 
puissance a été obtenue à 0.6 s-', dors que pour une direction de propagation parallèle, le 
maximum a été obtenu B 1 il. Cependant, L'allure de ces deux courbes est différente pour 
des valem de cisaillement supérieures à 4 i l .  
Figure 4.16 8) Taille moyenne des agrégats, b) d a n c e  du nombre de globules rouges 
(GR) par agrégat, c) M e  maximale, d) dimension hctaie des agrégats, e) 
variance du nombre de particdes par vomi Toutes les courbes sont présentées 
en fonction du taux de cisaülement et sous la forme moyenne f écart-type 
( ~ 5 ) .  L'écart-type peut être trop fable pour être visible sur les figures. 
Lorsque la direction de propagation est perpendiculaire à l'écoulement, la puissance 
simulée est plus grande à 4 s-' qu'à 2 sol. Pour la direction de propagation p a d e l e  à 
I'écoulemeat, la puissance décroît avec le taux de cisaillement pour des valeurs supérieures 
à 1 s-'. 
O 2 4 6 8 1 0 1 2  
Taux de cisaillement (sol) 
O 2 4 6 6 1 0 1 2  
Taux de cisaillement (Si) 
Figure 4.17 Puissance ultrasonore r é t r o ~ s é e  calculée à 30 MHk pour une 
direction de propagation a) selon y @erpaidiculaire à l'écoulement) a 
b) selon x (parallèle à t'écoulement). Les puissances sont exprimées en 
valeurs relatives a sont présentées sous la forme moyeme + écart-type 
(n=5). 
Les spectres de la fonction N obtenus pour chaque valeur de cisaillement sont 
présentés aux figures 4.18 et 4.19. La figure 4.18 représente la fonction N@), 
correspondant à une direction de propagation des ultrasons perpendiculaire à l'écoulement, 
et la figure 4.19 pr-e No, obtenue pour une direction de propagation parallèle à 
I'écoulernent. Pour toutes les courbes présentées, la moyenne a été calcuiée sur cinq 
simulations. Pour fins de comparaison, rappelons que la courbe théorique de cette 
fonction pour une suspension de particules non agrégées est présaitée à la figure 3.8. 
Tous les spectres ont une amplitude minimale à basse fiéquence. L'amplitude des spectres 
de Na) (Qure 4.18) augmente avec la fiéqumce jusqu'à atteindre un maximum entre 50 
et 200 MHr La plupart des spectres présentent des oscillations pour des valeurs de 
fréquences plus élevées A 0.01 S-', ces odat ions  sont moins perceptibles. La position 
et l'amplitude du premier pic varie d o n  le taux de cisaillement. L'amplitude maximale du 
spectre a été obtenue à 4 s-'. Le spectre dont le maximum a été obtenu à la fréquence la 
plus basse correspond à 0.6 s-'. Au contraire, celui qui se produit à la fnquence la plus 
élevée a été obtenu à 10 S.' L'aliure des spectres de la fonction N(x) (figure 4.19) est plus 
unifonne pour différentes valeurs de cisaillement. Entre 0.6 S-' et 4 s-', les oscillations de 
N(x) sont relativement stables en fonction de la fiéquence. À 0.01 S-' et i 10 8, les 
oscillations des spectres sont moins bien définies. 
Figure 4-18 Spectres de la fonction de daisité microscopique NU.), moyennés sur 5 
simulations, à a) 0-01 i1 b) 0.6 s-l C) 0.8 s-1 d) 1 8  e) 2 s-' f )  4 s-' et g) 10 S-'. 
Figure 4.19 Spectres de la fonction de densité microscopique No, moyennés sur 5 
simulations, à a) 0.01 sœl b) 0.6 S.' c) 0.8 S.' d) lil e) 2 S.' f) 4 sol et g)10 JI. 
4.4 Discussion 
Les résultats présentés dans ce chapitre confirment la validité de notre modèle de 
simulation de kgrégation érythrocytaire et de la puissance ultrasonore. Cette approche a 
ia particularité de considérer chaque globule rouge plutôt que de traiter chaque agrégat de 
globules rouges wmme un diffiiseur de taille supérieure. Cela comporte l'avantage de 
pouvoir étudier plus spécifiquement Peffet de l'arrangement spatial sur la puissance 
ultrasonore plutôt que de considérer seulement l'effa de la taille du diffuseur- La 
connaissance de la position de chacune des particules permet â'évaluer la taille et la 
morphologie des diffuseurs à diffaents niveaux &agrégation. 
Les figures 4.4 à 4.6 nous permettent de mieux comprendre l'effet du taux de 
cisdement sur le comportement d'un agrégat isolé. À 0.1 s-', les forces d'agrégation sont 
prédominantes par rapport à l'effet du flot. En e f f i  le flot ne cause pas de désagrégation., 
mais entrahe l'alignement des agrégats d o n  l'écoulement. A 1 s", il y a désagrégation et 
le comportement rhéologique de i'agrégat dépend de son orientation et de sa taille. Ces 
observations sont en accord avec les expérimentations de Goldsmith et al. 11231 qui ont 
noté la déformation, la rotation et l'alignement des rouleaux de globules rouges a très 
fàibles hématodes (c 2 %). La danière SimuIation, réalisde a un taux de cisaillement 
beaucoup plus grand (10 s-l), démontre une désagrégation importante. Le comportement 
d'une suspension dense de partides en fonction du taux de cisaillement serait toutefois 
beaucoup plus complexe, comme il est discuté àans ce qui suit. Dans un tel cas, chaque 
érythrocyte subit l'influence de tous les autres érythrocytes qui l'entourent, ce qui, 
comparativement au cas d'agrégats isolés, a un effet considérable son déplacement- 
Les figures 4.8 à 4.14 montrent des exemples de simulations a dinérents taux de 
cisaillement. On peut voir que Forganisation spatide des agregats varie avec le 
cisaillement À 0.01 s" (figure 4.8), la suspension reste presque complètement désagrégée 
en raison de la fable probabiüté de collisions entre les particules (73% des globules rouges 
ne font pas partie d'un agrégat). En effet, les forces de répuision sont importantes par 
rapport à l'effet du flot dans ce cas. Les particules ont tendance à se repousser et à se 
répartir de façon ordonnée dans l'espace. Il y a donc peu de collisions entre les globules 
rouges, celles-ci étant nécessaires pour que les forces d'adhésion h t e ~ e m e n t .  Au 
contraire, pour les valem de cidement  entre 0.6 et 1 9' (figure 4.9 à 4.1 l), l'agrégation 
prédomine. Dans ce cas, les forces de cidement sont plus importantes que les forces de 
répulsion, ce qui provoque un plus grand nombre de collisions entre les particules. Dans 
ces conditions, les particules qui entrent en collision ont tendance à s'agréger puisque les 
forces de désagrégation (forces du flot et forces de repulsion) ne sont pas suaisamment 
élevées. Pour des valeurs de cisaillement plus élevées (figure 4-14}, il se produit toujours 
de nombreuses collisions entre les particules. Toutefois, les agdgats se brisent rapidement 
et proportionnellement aux forces de cidiement du flot qui sont importantes par rapport 
aux forces d'adhésion. 
La simulation obtenue à 4 r' (figure 4.13) présente un aspect intéressant- On peut 
observer que de nombreux sBrCEptJ sont orientés selon l'axe x, soit dans la direction de 
l'écoulement. Cette observation a déja été fâite par le groupe de Goldsmith a al. pour une 
suspension très diluée de globules rouges [123]. Il est intéressant de noter qu'il semble 
possible d'avoir un tel arrangement même à 40 % d'hématocrite. D'après nos résultats de 
simulations, ce type d'arrangement sumient pour un équili'bre de forces particulier. En 
effet, l'orientation d a  agrégats avec le flot se produit à un taux de cisaillement plus élevé 
que celui pour lequel on observe le maximum d'agrégation érythrocytaire. Dans les 
conditions de cisaillement où le niveau d'agregatiion est maximal, reffet du cisaillement 
n'est pas sufEsant pour aligner les agrégats avec le flot. Au contnire, à 4 S-', l'effet du flot 
est plus important, de Façon à former des agrégats en rouleaux qui s'alignent avec le flot. 
Toutefois, cet effet disparaît avec une élévation plus importante du taux de cidement, le 
flot ayant alors pour effet de désagréger les particules. 
Les figures 4.8 à 4.14 ainsi que la figure 4.16 indiquent clairement que l'agrégation 
érythrocytaire est prédominante autour de 0.6, 0.8 S-'. Ces résultats sont en accord avec 
des mesures expérimentales qui ont montré que le maximum d'agrégation correspond à des 
valeurs intermédiaires de cisaillement [34,63,122]. Ii est intéressant de constater que 
toutes les courbes de la figure 4.16 suivent la même tendance. La courbe obtenue en 
4.14e est en accord avec la littérature puisque la variance de la concentration locale des 
globules rouges augmente avec l'agrégation [37,7 l,?8]. Chacun des autres paramètres 
semble également être un bon indicateur du niveau d'agrégation. Ces courbes nous 
indiquent que lorsque i'agrégation est maximale, la taiiie des agrégats est plus gronde et 
leur structure est plus compacte. A notre avis, aucun de ces paramètres pris isolément 
peut parfhitement expliquer les variations de  puissance ultrasonore. De plus nous verrons 
dans ce qui suit que l'effet de l'agrégation érythrocytaire sur la puissance uftrasonore est 
fonction de l'angle dlinsonifi.cation. 
Le comportement de la puissance rétrodiffiisée simulée semble légèrement différat 
selon la direction de propagation de l'onde acoustique (figure 4.17). Pour une direction de 
propagation selon y, la puissance augmente légèrement a 4 8, alors que la littérature 
prédit plutôt une baisse de la puissance avec l'augmentation du cidement [42,83,118] . 
Ces résultats peuvent être expliqués en ob~ervant plus attentivement l'allure de la fonction 
de densité microscopique NO>) (figure 4.18) et les figures 4.8 à 4.14. Rappelons d'abord 
que selon notre modèle de simulation, la fonction N qui est utilisée pour calculer la 
puissance ultrasonore est déteminée par le nombre de particules dans une tranche de 
0.5 pm d'épaisseur et de 512 pm de largeur. Dans ces conditions. la fonction AT peut 
présenter des variations importantes si les agkgats sont ordonnes de façon régulière. La 
figure 4.20 prhnte la variance du vecteur N. telle que définie pour le calcul de puissance 
(variance du nombre de particules par voxel rectangulaire de 0.5 pm sur 512 p), pour les 
deux directions de propagaîïon. La variance de NUI) (figure 420a) est beaucoup plus 
élevée à 4 S-', ce qui, selon nous, est attribuabie a l'alignement des particules selon x à 
cette valeur de cidement- En e&t, on peut observer qu'a 4 S-' (figure 4-13), les 
agrégats ont la forme de rouleaux a sont majoritairement ilignés avec le flot (selon x). 
Taux de ckrilkmnt (s-') 
Puisque les agrégats sont régulièrement répartis selon l'autre axe à 4 S-', Ia Vanance du 
vecteur Ne) (figure 4.20b) n'est pas affectée p u  ces agrégats anisotropes. Ce 
comportement de la fonction NexpEque, d o n  nous, la valeur de puissance plus élevée a 4 
S-' pour une direction de propagation selon y. 
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Figure 4.20 Variance de la fonction de densité microscopique N pour des tranches de 
a) 0.5 pm selon y sur 512 selon x b) 0.5 pm selon x sur 512 pm 
selon y. Les valeurs sont exprimées sous la forme moyenne i écart-type 
(le). 
- 
Les résultats présentés a la figure 4.1% semblent en meiileur accord avec les 
résultats expérimentaux qui prédisent une chute de  la puissance rétrodiffiisée avec 
l'augmentation du taux de cidernent  [42,83,118]. Cependant, ltanisotropie observée 
dans nos simulations est en accord avec les résultais expérimentaux de AUard et al. Cl 191 
qui suggèrent que le comportement de la puissance en fonction du taux de c i d e m e n t  est 
affecté par FPngle d'insonïficaa'on, en raÏson de la structure macroscopique des agrégats. 
L'angle d'insonification pourrait expliquer la disparité entre les résultats de simulations 
présentés à la figure 4.17 et certains résultats présentés dans la Littérature [42,117,118]. 
Les résultats de notre groupe (Cloutier a al. [42]) ont, par exemple, été obtenus en 
positionnant la sonde à 45" par rapport à la direction d'écoulement. De plus, plusieurs de 
ces expérimentations ont été effectuées dans un tube cylindrique, ce qui induit 
probablement une organisation dinérente des globules rouges dans l'espace. 
Nos résultats suggèrent donc que la puissance rétrodiisée n'est pas toujours 
proportionnelle à la variance du nombre de particdes par voxel. Le calcul de la variance 
de la concentration locale des globules rouges était limité, dans cette étude, à une taille 
relativement grande des voxels, correspondant à une fiéquena acoustique basse (5 ME3k). 
Ceci limite les comparaisons avec le puissance rétrodiffùsée, calculée à 30 MHzMHz Il est 
tout de même possible de conclure que le calcul de la variance à l'aide de voxels cubiques 
ne varie pas selon i'angle. Selon nous, le calcul de  la basé sur des voxels cubiques 
rendrait impossible la détection de variation angulaire de la puissance. De toute évidence, 
d'après les figures 4.16e et 4.20, h géométrie des voxels peut influencer grandement le 
calcul de la Ces résultats semblent tout de même partiellement en accord avec la 
théorie uniftée de Mo et Cobbold [Tl], où le volume sanguin est subdivisé en des tubes 
élémentaires, parallèles à la direction d'écoulement. La subdivision des tubes élémentaires 
en voxels cubiques est une smipIification qui peh être fate si la variance du nombre de 
particules dans chaque voxel est constante sur l'ensemble du volume de mesuce- Nous 
croyons que dans des conditions d'bulement équivalentes a d e s  de la simulation à 4 8, 
la subdivision des tubes élémentaires en voxels ne permet pas de déceler les anisotropies 
macroscopiques. 
En étudiant plus attentivement les spectres présentes aux figures 4.18 et 4.19, il 
nous est possible de mieux comprendre l'effét du niveau d'agrégation éxythrocytaire sur le 
spectre de la fonction de densité microscopique. D'abord, la position du premier pic 
semble dépendre de la taille des agrégats. En effét, plus la taille moyenne des agrégats est 
élevée, plus la position de ce pic se rapproche de l'origine. Toutefois, l'amplitude 
maximale du spectre n'est pas obtenue au maximum d'agrégation, mais plutôt à 4 s" pour 
NUr), pour les raisons que nous avons mentionnées plus haut. L'amplitude des odations 
des spectres de N&) est beaucoup plus stable en fonction de la fiéquence et pour différents 
taux de cisaillement. Cela s'explique par le f i t  que la fonction Ne) n'est pas influencée 
par l'alignement des agrégats avec le flot. Notons également que le spectre de la fonction 
N (pour les deux directions de propagation) calcule à 0.0 1 1' se rapproche du bruit blanc, 
puisque les particules sont disposées de f w n  presque aléatoire. Le comportement 
spectral de la fonction de densite microscopique est très complexe, et l'effet de ltagrégation 
érythrocytaire sur cette fonction n'a jamais été étudié à ce jour. Des analyses plus 
approfondies seront nécessaifes pour mieux comprendre i'effet de l'agrégation des globules 
rouges sur cette fonction, 
En résumé : 
1) L'approche de siindation donne de très bons résultats pour modéliser différents 
niveaux d'agrégation érythrocytave. L'évolution du niveau d'agrégation en fonction du 
taux de cisaillement semble en accord avec certains résultats expérimentaux. 
2) Le comportement de la puissance est dépendant de l'angle d'insonification, de 
l'organisation spatiale, de la taille a de la structure des agrégats. 
3) Le calcul de la puissance ultrasonore base sur la variance du nombre de 
particules par voxel n'est pas toujours vaiide m présence d'agrégation érythrocytaire. 
En conclusion, cette approche de  modélisation présente beaucoup d'intérêt pour 
modéliser l'agrégation érythrocytaire. Eue permet d'étudier l'effet de l'arrangement spatial, 
de la taille et de la structun des agrégats sur la puissance rétrociinusée et la fonction de 
densité microscopique N. Bien sûr, cette approche comporte des limitations. Par 
exemple, fa forme des globules rouges est approximée par un disque. Cette structure 
défavorise probablement la formation d'agrégats ayant Ia forme d'un rouleau, puisqu'il nl a 
aucune direction privilégiée à la formation d'un Lien entre deux particules. Ceci pourrait 
être améliore dans le fimir. Cette approche pourrait également être implantée en trois 
dimensions, an0 de mie= modéliser le d e u  sanguin. XI serait intéressant d'utiliser cette 
approche pour étudier le comportement de Cagrégation écythrocytaire dans un flot 
cylindrique simulant un vaisseau sanguin, d'éîudia l'effet de 11iématocrite ou encorn 
I'hyperagrégation. 
Chapitre V : Discussion 
5.1 Discussion g6ndde 
Ce mémoire a p e r m i s  de développer un nouveau modèle de simulation du signal 
ultrasonore. Ii s'agit d'une approche système qui considère à la fois les caractéristiques du 
transducteur et celies des globules rouges. Cette approche permet d'étudier 
spécifiquement l'effkt de la m e ,  de la forme ou de l'arrangement spatial des globules 
rouges, ainsi que de la fréquence ultrasonore. Pour la première fois, les résultats de 
simulations reproduisent avec précision les mesures expérimentales. Le modèle permet 
d'obtenir la relation entre la puissance rétrodifllirsée a le cané du volume des particules 
non agrégées, ainsi que de la variation de la puissance rétrodif?Ùsée proportionnelle à la 
quatrième puissance de la fkéquence ultrasonore, tel que prédit dans la littérature. Le 
modèle de simulation permet égaiement de modéliser le comportement non-Rayleigh du 
signal ultrasonore lorsque la taille du diffusair est importante par rapport à la longueur 
d'onde du signal. 
Une approche théorique de modilisation de la fonction de densité microscopique a 
également été développée pour des partiailes non agrégeantes. Cette fonction caractérise 
l'organisation spatiale des globules rouges dans le sang. L'approche théorique n'a ét6 
developpie qu'en ïD, mais permet de mieux comprenâre les variations de la fonction de 
densité microscopique avec la fiéquena. En e&t, l'approche théorique du fiicteur 
d'empaquetage néglige cet aspect a n'est valide qu'à basse fréquence- Puisque de plus en 
plus d'études visent à développer de nouveaux systèmes diutrasons à haute fréquence, il 
est important de mieux comprendre le comportement de l'onde acoustique dans ces 
conditions. 
Une approche de mode?isation de L'agrégation élythrocytaire a également été 
développée dans le cadre de ce projet de rnaiatrisese Le déplacement des globules rouges est 
modélisé en fonction des conditions dfécouiement, des forces de répulsion eWostatique 
et des forces d'adhésion. Cette approche est très intéressante, car elie permet de prédire le 
niveau d'agrégation erythrocytaire sous diiérentes conditions d'écoulement et de prédire 
comment sont affêctées la taille, la forme et la structure des agregas- Cette approche a 
permis de mettre en évidence I'effi de l'agrégation emocytaire sur l'arrangement spatial 
des globules rouges. Il s'agit de la première approche de modélisation qui permet d'étudier 
l'effet de l'agrégation sur la fonction de densité microscopique qui caractérise 
l'organisation des partîcules. 
Un écoulement de Couette @lm-plan) à diffirents taux de cisaillement a été 
modélisé dans cette étude. Le niveau d'agrégation ainsi que la puissance ultrasonore 
obtenus sont maximums autour de 0.8 s-'. Alors que le niveau dagrigation diminue 
graduellement avec l'augmentation du taux de cisaillement, le comportement de la 
puissance rétrodiffusée semble tgalement dépendre de l'angle d'hsonification. En effi, 
même si l'agrégation érythrocytaire est moins importante, l'alignement des agrégaîs avec 
 écoulement peut aiuser une hausse de la puissance rétrocüffû~ De plus la relation 
entre la puissance et la variance de la concentration Locak d a  globules rouges ne semble 
pas toujours vade. La relation entre la variance de la concentration locale et le taux de 
cisaillement est dépendante de la géométrie des voxels utilisée- Finalement, la fonction de 
densité microscopique est très sensible au niveau d'agrégation érythrocytaire- Nos 
résultats de simulations montrent que le spectre de la fonction de densité microscopique 
differe selon le taux de cisaillement en raison des variations du niveau d'agrégation 
érythrocytaire. 
Nos résultats démontrent l'intérêt de poursuivre ce type de simulation. En e f f i  de 
nouvelles simulations setaient nécessaires pour mieux comprendre L'effet de l'agrégation 
érythrocytaire sur la fonction de densité microscopique. II serait particulièrement 
intéressant de développer le modèle en trois dimensions afin de mieux modéliser 
l'écoulement sanguin. L'effet de la fréquence, de i'angle d'iisonincation ou d'un 
écoulement dans un cylindre sont d'autres aspects qu'ii serait intéressant flmvestiguerf De 
plus, il serait intéressant de simuler l'hyperagrégation érythrocytaire associée à des 
conditions pathologiques. 
5.2 Inter& clinique de l'agrégation (Ivythrocytaire 
Le développement d'un outil de diagnostic basé sur les ultrasons permettant de 
connaître le niveau d'agrégation érythrocytaire présente beaucoup d'intérêt. En effet, les 
autres méthodes proposées, comme la réflexion de la lumière, ne permettent que des 
mesures in vitro dans un instnunent de mesure- La technique ultrasonore, par contre, 
permet des mesures in vivo puisque les ultrasons se propagent dans les tissus humains. De 
récentes études démontrent l'importance du phénomène d'agrégation éqthrocytalle dans le 
développement de certaines pathologies ou problèmes hémodynamiques. 
Le phénomène d'agrégation est généralement associé à une augmentation de la 
viscosité sanguine qui tend à ralentir l'écoulement. L'augmentation du degré d'agrégation 
érythrocytaUe peut produire une acidité locale, ce qui endommage les cellules 
endothéliales [32,4q. Il s'agit d'un cercle vicieux puisque la diminution du flux sanguin et 
l'acidité conduismt à leur tour a une augmentation de l'agrégation éqdwocytaire, ce qui 
peut conduire à un arrêt complet du flot 1461. L'incapacité de briser un agrégat peut 
conduire à l'obstruction des micro-vaisseaux et favoriser la thrombose, voire l'ischémie. 
Le thrombus formé dans un écoulement lent (suctout dans les veines) est généralement 
riche en fibrine et en globules rouges (red thrombas)). En plus de son importance au 
niveau de la formation de ce type de thrombus, l'agrégation érythrocytaire pourrait aussi 
avoir un ef f i  indirect sur les plaquettes, impliquées dans la formation de thrombus dans 
les artères, où la vitesse d'écoulement est plus grande (white thrombus) [32]. 
Le niveau d'agrégation varie considaablement chez les patients souiEant 
d%yperch01estéro1érnie, dliyperlipidémîe, de diaôète, d'hypertension, de problèmes rtnaw, 
d'infarctus du myocarde ou d ' i i s  cérébral [61.[24,39] Le développement d'un outil 
permettant d'identifier le niveau d'agrégation chez un i n f i d u  permettrait donc d'effectuer 
un contrôle peu coûteux des conditions d'écouiement du flux sanguin. 
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